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6 
 
TECs Термоелектричний охолоджувач 
SHG Друга гармоніка 




Останнім часом спостерігається інтенсивне впровадження лазерів в 
експериментальну і практичну медицину, що пов'язано з унікальними 
властивостями цих джерел світла, специфічною дією на біологічні тканини і 
високою ефективністю застосування. 
Хоча найбільше поширення лазери отримали в хірургії, урології і 
офтальмології, де використовується переважно руйнівний ефект високо 
інтенсивного випромінювання при проведенні безкровних операцій (лазерний 
скальпель), вони також успішно застосовуються в інших галузях медицини, 
починаючи від терапевтичного опромінення крові і закінчуючи діагностикою 
захворювань внутрішніх органів [1, 2]. 
Розвиток лазерної техніки нині досяг такого рівня, що з її допомогою 
виявляється можливим вирішувати багато технічних проблем. Лазерна технологія 
застосовна для об'єктів з найрізноманітніших матеріалів, що знаходяться в різних 
агрегатних станах, серед яких найцікавішими і складнішими є біологічні. Лазерна 
біотехнологія має безпосереднє відношення до ряду глобальних проблем людства, 
таких, як рак, СНІД, захист довкілля від забруднень і так далі. Серед великого кола 
питань, що розглядаються у рамках сучасної лазерної біотехнології, можна 
виділити:  
− лазерну хірургію і деструкцію біотканин;  
− лазерну терапію;  
− лазерну діагностику [3]. 
Особливі властивості світла використовувалися в медицині задовго до винаходу 
лазерів. Так, традиційна фотобіологія з використанням звичайних (теплових) джерел 
світла, таких як: лампи розжарювання, газорозрядні прилади, випромінювання 
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Сонця, досить успішно розвивалася впродовж багатьох років. Істотні досягнення в 
розумінні процесів фотосинтезу рослин і бактерій, з'ясуванні природи зору, 
фотоперіодичних явищ.  
Поява лазерів стимулювала подальший швидкий розвиток фотобіології, 
постановку і успішне рішення багатьох проблем, які раніше або зовсім не ставилися 
(через відсутність відповідних джерел випромінювання) або вирішувалися 
непрямим шляхом. 
На відміну від теплових джерел світла лазери мають високу міру 
монохроматичності, високу міру тимчасової і просторової когерентності, високу 
міру спрямованості і поляризованості випромінювання при значній його 
інтенсивності і яскравості, можуть перелаштовуватись по довжинах хвиль, можуть 
випромінювати світлові імпульси рекордно короткої тривалості [4]. 
За період розвитку лазерної фізики і техніки був створений широкий арсенал 
лазерів і лазерних систем, по своїх параметрах тих, що значною мірою 
задовольняють потреби лазерної технології, включаючи біотехнологію. Проте 
складність будови біологічних об'єктів, значна різноманітність в характері їх 
взаємодії зі світлом визначають необхідність використання багатьох типів лазерів і 
лазерних систем у фотобіології, а також стимулюють розробку нових лазерних 
засобів, включаючи і засоби доставки лазерного випромінювання до об'єкту 
дослідження або дії [5]. 
Характер взаємодії лазерного випромінювання з середовищем визначається 
щільністю потужності світлового потоку, що падає, оптичними і теплофізичними 
характеристиками біологічної тканини. Випромінювання широко використовуваних 
в лазерній терапії He - Ne і полупроводникових лазерів потрапляє в зону 
терапевтичного вікна (λ=500-1500 нм) [6], де процеси динамічного розсіювання 
однозначно переважають над процесами поглинання. Лазерний пучок у такому разі 
не поглинается в тонкому шарі шкіри, а розподіляється за об'ємом. З цієї причини 
отримання достовірної інформації про глибину проникнення лазерного пучка в 
матеріал, температурне поле і зона термічного впливу, а також поглиненій дозі 
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ускладнено складністю моделювання теплових джерел в тканині, неможливістю 
аналітичного рішення рівняння теплопровідності. 
Застосування лазерів в онкології представляє великий теоретичний і 
практичний інтерес. Лазерне випромінювання здатне зруйнувати і діагностувати 
пухлину самостійно або вибірково активувати деякі речовини, які вже у свою чергу 
руйнують ракові клітини. Таким чином було сформульована мета та завдання 
роботи: 
Зв'язок роботи з науковими програмами, планами, темами. 
Дисертаційна робота виконана на кафедрі лазерної техніки та фізико- 
технічних технологій НТУУ «КПІ ім. Ігоря Сікорського» відповідно до 
пріоритетних напрямків розвитку науки і техніки в Україні (Закон України «Про 
пріоритетні напрямки розвитку науки і техніки» за №2623-III, від 11.07.2001 р., зі 
змінами №3421-IV, від 09.02.2006 р., в редакції закону №2519-VI від 09.09.2010 р., зі 
змінами №5460- VI від 16.10.2012 р.), відповідно до Державної наукової програми 
«Нові технології та засоби діагностики і лікування найбільш поширених 
захворювань» (постанова КМ України №1716 від 24.12.2001 р.) та безпосередньо 
пов’язана з тематикою держбюджетної роботи «Розробка та дослідження технології 
лазерного вирізання медичних ендопротезів (стентів)» (номер державної реєстрації 
0110u002330), виконаної за участі автора. 
Мета і задачі дослідження 
Створення високоефективної методики діагностики патології біотканин на 
основі параметрів їх взаємодії з випромінюванням фемтосекундного лазера зі 
змінною довжиною хвилі. 
Для досягнення поставленої мети необхідно було вирішити наступні завдання: 
1. Виконати аналіз сучасного стану методів діагностики патологічних утворень. 
2. Виявити проблеми та основні недоліки діагностики патологічних утворень. 
3. Розробити математичну модель та провести розрахунки температурних 
параметрів біотканин (з врахуванням багатошаровості та особливостей 
поглинання, випромінювання та розсіювання напівпрозорого середовища, що 
оточене напівпрозорими дифузно-відбивальними границями). 
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4. Розробка експериментальної медико-біологічної дослідницької установки на 
базі фемтосекундного лазера для дослідження оптичних параметрів  та 
характеру зміни температури патологічних та здорових біотканин. 
5. Дослідити оптичні параметри (Pср.від – середня потужність відбитого 
випромінювання., Pср.прох. – середня потужність випромінювання за зразком, λвід 
– довжина хвилі відбитого випромінювання) та характер зміни температури 
(T1мм-T5мм – температура на глибині 1мм-5мм) здорових та патологічних 
біотканин. 
6. Порівняти результати експериментальних та теоретичних досліджень. 
7. Розробити методику та рекомендації з використання отриманих 
закономірностей оптичних параметрів та характеру зміни температури 
біологічних тканин для ранньої діагностики патологічних утворень. 
Об’єктом дослідження є процес впливу лазерного фемтосекундного 
випромінювання на здорові і патологічні біотканини. 
Предметом дослідження є закономірності зміни оптичних параметрів та 
температури здорових і патологічних біотканин під дією лазерного 
фемтосекундного випромінювання. 
Методи дослідження, використані в роботі, поділяються на теоретичні, до 
яких відносяться статистичні методи і створення чисельних моделей досліджуваних 
об’єктів з використанням методу дискретних ординат (МДО) та методу скінчених 
об’ємів (МСО), та експериментальні, переважно спектроскопічні методики 
поглинання, відбивання, та методи лазерно-флуоресцентної спектроскопії 
включаючи фемтосекунду спектроскопію.  
Наукова новизна одержаних результатів. В роботі отримано наступні 
наукові результати: 
1. Вперше запропоновано метод діагностики патологічних утворень, що 
базується на порівнянні оптичних параметрів (Pср.від., Pср.прох. ,λвід) та характеру 
зміни температури патологічних та здорових біотканин під дією лазерного 
випромінюванням фемтосекундної тривалості. 
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2. Вперше виявлена флуоресценція біологічних тканин при збудженні 
фемтосекундним лазерним випромінюванням в спектральному діапазоні 
350-450 нм, зареєстровано чітку відмінність спектрів флуоресценції 
патологічних та здорових біотканин до 3-х разів за інтенсивністю, відповідно.  
3. Вперше виявлено додаткові пiки у спектрах флуоресценції в довгохвильовій 
області (600– 700 нм) при взаємодії границі між здоровою та патологічною 
тканиною зразка з лазерним короткохвильовим випромінюванням 
фемтосекундної тривалості в діапазоні 380–400 нм. 
4. Вперше встановлено закономірності пропускання та поглинання лазерного 
випромінювання фемтосекундної тривалості в біологічних тканинах (здорових 
та патологічних). 
5. Вперше встановлено характер зміни температури патологічних та здорових 
біотканин під дією лазерного випромінюванням фемтосекундної тривалості. 
Практичне значення отриманих результатів полягає в тому, що: 
1. Набула подальшого розвитку фізична та математична модель теплового стану 
багатошарової біологічної тканини при її нагріванні лазерним 
випромінюванням з врахуванням його поглинання та розсіювання 
напівпрозорим середовищем оточеним напівпрозорими дифузно-
відбивальними границями. 
2. Розроблено числову модель, яка необхідна для проведення числового аналізу 
для визначення розподілу температури, градієнтів температури та густини 
теплових потоків в залежності від параметрів системи (геометричних, фізичних, 
умов зовнішнього теплообміну та ін.). 
3. Створено експериментальну медико-біологічну дослідницьку установку на 
базі фемтосекундного лазера для дослідження оптичних параметрів та 
характеру зміни температури патологічних та здорових біотканин. 
4. Встановлені основні оптичні параметри та характер зміни температури 
здорових і патологічних біотканин при взаємодії з лазерним фемтосекундним 




5. Розроблено рекомендації з практичного використання методики діагностики 
здорових та патологічних біотканин на основі фемтосекундного лазера зі 
змінною довжиною хвилі 
6. Отримано патент України на корисну модель № 89304 про спосіб 
комбінованої діагностики уражень злоякісною пухлиною органів грудної 
порожнини. 
Реалізація результатів роботи. Отримані в дисертаційній роботі результати 
можуть бути використані: при проектуванні нових лазерних систем для 
медичного застосування; фахівцями медичного персоналу та медичними 
установами, які займаються діагностикою злоякісних пухлин. 
Результати дисертаційної роботи впроваджено, і підтверджено актами 
впровадження, на приватному малому виробничому підприємстві «Фотоніка Плюс», 
а також товариством з обмеженою відповідальністю «МІЖНАРОДНИЙ ЦЕНТР 
ВПРОВАДЖЕННЯ МЕДИЧНИХ ТЕХНОЛОГІЙ». 
Особистий внесок здобувача полягає у постановці конкретних задач 
теоретичних та експериментальних досліджень, виборі методів досліджень, їх 
практичній реалізації, обробці і аналізі теоретичних та експериментальних 
результатів, побудові фізичної та математичної моделей та проведенні чисельних 
розрахунків, формуванні висновків і написанні наукових праць. Наукові положення, 
що виносяться на захист, та висновки дисертаційної роботи належать автору. 
Апробація результатів. Основні результати роботи доповідались на  
міжнародних наукових конференціях: загально університетська науково-технічна 
конференція молодих вчених та студентів, секція Машинобудування 2 частина. 
2010р.; загально університетська науково-технічна конференція молодих вчених та 
студентів присвяченої дню Науки, секція Машинобудування підсекція «лазерна 
техніка та фізико-технічні технології». 2012р.; ΧII всеукраїнська молодіжна 
науково-технічна конференція «Машинобудування України очима молодих: 
прогресивні ідеї-наука-виробництво» Секція II  «Технологія машинобудування» 
Київ-2012р.; Thirteenth International Young Scientists Conference Optics & High 
Techology Material Science SPO 2012. October 25-28, 2012 Kyiv, Ukraine.; 
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Экспериментальные и клинические аспекты фотодинамической терапии, Материалы 
научно-практического семинара с международным участием(15-16 марта 2013г.) 
Черкассы Вертикаль 2013; Intand technical conference, Laser Technologies. Lasers and 
Their application, June 25-27 Truskavets, Ukraine; ХХХХ Международная научно-
практическая конференция. Применение лазеров в медицине и биологии, 2-5 
октября 2013 Ялта.  
Публікації. За матеріалами дисертації опубліковано 14 праць, у тому 
числі 5 статей у наукових фахових виданнях, з них – 2 статті у виданнях, які 
включені до міжнародних науково-метричних баз даних та 1 стаття в іноземному 
виданні, 1 патент України на корисну модель та 7 тез і доповідей у збірниках 
матеріалів конференцій. 
Структура та обсяг дисертації. Дисертаційна робота складається із змісту, 
вступу, п’яти розділів основної частини, висновків, списку використаних джерел і 
додатків. Обсяг роботи: 131 сторінка основного тексту, 59 рисунків на 51 сторінці, 7 
таблиць на 8 сторінках, список використаних джерел із 138 найменувань на 12 


















 ЛІТЕРАТУРНИЙ ОГЛЯД 
 
1.1 Лазерні технології в онкології 
 
Пухлина або новоутворення - це неконтрольоване патологічне розмноження 
клітин різних тканин організму, яке спостерігається як у представників тваринного 
світу, так і у рослин [7]. 
Злоякісна пухлина — це особлива патологічна форма проліферації клітин, 
спричиненої індукованими або спонтанними змінами генома клітини, що 
характеризується схильністю до неконтрольованого росту, незавершеної 
диференціації, а також до інвазії та деструкції прилеглих тканин і формування 
віддалених метастазів [8]. 
Ракова клітина — це мутант нормальної клітини. Стійкі зміни в структурі чи 
функціонуванні генома призводять до утворення нового фенотипу — клітин з 
особливими властивостями, що ведуть до злоякісного росту. 
Злоякісний ріст (рак, саркома, лейкоз) притаманний усім живим організмам, 
зокрема людині. Щорічно від злоякісних пухлин на земній кулі гине понад 5 млн 
людей [9]. 
Дати точне визначення пухлині на сьогодні не представляється можливим 
зважаючи на відсутність уявлень про глибинні причини перетворення нормальних 
клітин в пухлину.  
З клінічної точки зору розрізняють злоякісну і доброякісну пухлину, область 
медицини, яка вивчає появу, поширення профілактику і лікування пухлин, 
називається онкологія [7–9] (від латів. onkos - пухлина і logos - наука). Злоякісна 
пухлина має пряму загрозу для життя людини незалежно від її походження і 
локалізації в організмі людини, тоді як доброякісна пухлина небезпечна лише у 
виняткових випадках (наприклад, в області черепа або кишки). 
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Доброякісні пухлини можна виявити практично у кожної людини, але 
статистика по них не ведеться, у більшості країн світу реєструються виключно 
злоякісні пухлини, поширення яких в розвинених країнах варіює в межах 200-400 на 
100 000 населення. Тому, коли згадуються онкологічні захворювання, мають на 
увазі виключно злоякісні пухлини, які називаються загальним терміном « рак » [7–
10]. 
Розвиток злоякісної пухлини традиційно розділяють на чотири послідовні 
стадії. При першій (чи нульовий) стадії кількість ракових клітин в тканині ще 
невелика і вони не виходять за межі базальної мембрани епітелію, на якому 
розташовуються. В цьому випадку досить лише локального видалення ураженої 
ділянки з частковим захопленням здорової тканини для запобігання рецидиву 
(повторній пухлині) і метастазуванню. Прикладами можуть служити нульова стадія 
раки шийки матки, шкірних покривів або слизових оболонок порожнини рота.  
При другій стадії ракові клітини вже проникають з епітелію через базальні 
мембрани в належну сполучну тканину, хоча і не поширюються в лімфатичні вузли 
(ті ж випадки, а також рак молочної, щитовидної і передміхурової залоз, бронха, 
шлунку, різних відділів головного мозку і деякі інші). У цих ситуаціях окрім 
пухлини видаляють вже і значний об'єм навколишніх здорових тканин, щоб 
застрахувати хворого від рецидиву в результаті попадання одиничних ракових 
клітин, що залишилися в рані, за межі зони втручання.  
При третій стадії ракові клітини вже проникають в місцеві лімфатичні вузли, 
що примушує робити масивні видалення значної або більшої частини органу, а іноді 
і видаляти його цілком (экстирпация або повне видалення шлунку, нирки, молочної 
і інших залоз, верхньої або нижньої щелепи, великого відділу кишковика, легені і 
тому подібне).  
При четвертій стадії, коли ракові клітини поширені вже по багатьох 
лімфатичних вузлах або навіть органах (метастази раки товстої кишки в печінку, 
метастази меланоми в легені, кістковий і головний мозок), хворий вважається 
приреченим і лікування спрямоване на зменшення страждань і продовження життя. 
В окремих випадках (рак товстої кишки з метастазами в печінку) хворого ще можна 
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врятувати, видаляючи як первинну пухлину, так і метастази (якщо вони нечисленні і 
віддалені від великих кровоносних судин). У інших ситуаціях хірург прибігає до 
такого втручання, як іонізуючі випромінювання і (чи) хіміотерапевтичні засоби [9, 
11].  
Лазерні операції зазвичай проводять для ліквідації злоякісних пухлин на 
ранніх стадіях. В деяких випадках лазерне випромінювання використовують для 
реканалізації просвіту порожнистих органів у невиліковних пацієнтів, лікування 
деяких повільно прогресуючих новоутворень, зокрема, раки сечового міхура і 
деяких пухлин головного мозку, усунення (нерідко успішного) метастазів, 
наприклад, в печінці.  
Лазери з успіхом використовуються для лікування багатьох доброякісних 
новоутворень (у шлунково-кишковому тракті, на слизових оболонках порожнин 
рота, носа, гортані, поверхні шкіри і ряду інших органів).  
Існуючі нині в онкології лазерні установки можна умовно розділити на дві 
групи. До першої відносяться потужні лазери на неодимі, рубіні, вуглекислому газі, 
аргоні, парах металів та ін., які викликають в тканинах виражені деструктивні зміни 
термічного характеру. Друга група об'єднує лазери, що генерують випромінювання 
малої потужності у видимій і ультрафіолетовій областях спектру (геліо−неонові, 
геліо−кадміеві та ін.) і що не викликають в органах і тканинах грубих змін, але що 
істотно змінюють активність обмінних процесів. Випромінювання цих лазерів 
чинить істотний вплив на післяопераційний перебіг захворювання. Тут залежно від 
довжини хвилі випромінювання, його дози і способів опромінення може 
спостерігатися прискорення або гальмування пухлинного росту.  
Чинниками, що призводять до загибелі пухлинних клітин при дії лазерного 
випромінювання, є: некроз цитоплазми злоякісних клітин, руйнування клітинних 
мембран, зміна синтетичних і ферментативних процесів, порушення кровообігу в 
пухлині та ін.  
У основі дії високо інтенсивного лазерного випромінювання як імпульсної, 
так і безперервної дії, що викликає деструкцію пухлинної тканини, лежить 
термічний чинник. При імпульсній дії випромінювання лазера температура на 
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поверхні пухлини підвищується до 300°С. Внаслідок такого значного і 
короткочасного нагрівання відбувається швидке закипання і випар рідких 
субстанцій опромінюваних тканин з утворенням пари. При цьому на обмеженій 
ділянці зони дії відзначається підвищення внутритканевого тиску, що викликає 
досить сильний динамічний ефект, що володіє що великий руйнує силою[12, 13].  
До теперішнього часу не існує єдиної думки про вплив потужного імпульсного 
лазерного випромінювання на дисемінацію пухлинних клітин при опроміненні ним 
злоякісних новоутворень. Так, деякі дослідники вважають, що ударна хвиля, що 
виникає при дії потужного імпульсного лазерного випромінювання на пухлину, 
може викликати проникнення пухлинних клітин в навколишні інтактні тканини, а 
також кровоносні і лімфатичні судини, і тим самим сприяти поширенню пухлинного 
процесу [3, 14, 15]. Проте інші схильні вважати, що потужне імпульсне 
випромінювання не посилює метастазування [3, 16, 17]. Лазери, працюючі у 
безперервному режимі, позбавлені вказаних недоліків. При їх дії динамічний ефект 
виражений трохи. Внаслідок цього лазери безперервної дії мають деяку перевагу 
перед імпульсними лазерами при використанні їх в онкології.  
Лазерне лікування злоякісних пухлин шкіри і слизових оболонок може бути 
здійснене різними методами: випар, коагуляція, видалення, можливо комбіноване 
лікування. При виборі того або іншого методу лазерної дії необхідно враховувати 
загальний стан хворого, гістологічну структуру, розміри і локалізацію пухлини, міру 
поширеності процесу і інфільтрації навколишніх тканин, характер раніше 
проведеного лікування і тому подібне. 
Використання лазерного випромінювання при лікуванні онкологічних хворих 
є методом вибору, можливі поєднання декількох лазерних методів, а також 
комбінація їх з іншими методами лікування : рентгенотерапією, хіміотерапією, 
імунотерапією і так далі. При правильному виборі режиму опромінення і 
дотриманні основного онкологічного принципу лікування пухлин (опромінення 
усього пухлинного вузла із захопленням навколишніх здорових тканин) можна 
добитися значного прогресу в лікуванні онкологічних захворювань. 
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Лазерне випаровування використовують в основному при лікуванні хворих без 
метастазів або з одиничними метастазами в реґіонарних лімфатичних вузлах. 
Останні за наявності показань можуть бути видалені хірургічним шляхом або 
піддані рентгенотерапії. Великі розміри первинного пухлинного утворення не 
можуть вважатися строгим протипоказанням до проведення лазерного опромінення. 
За допомогою вказаного методу можна руйнувати пухлини порівняно великих 
розмірів - до 200 см2 і більше. 
У ряді випадків при запущеному раку шкіри і слизових оболонок за 
допомогою лазерного випару можна добитися руйнування основної маси пухлини, а 
потім застосувати інший метод лікування, у тому числі і лазерний. Лазерний випар 
не займає багато часу і, як свідчить досвід його застосування, не викликає яких або 
побічних реакцій в організмі. Як правило, його проводять амбулаторно. В деяких 
випадках можлива госпіталізація хворих. 
Лазерна коагуляція є самостійним, високоефективним методом лікування 
пухлин. Лазерну коагуляцію широко використовують при лікуванні пухлинних 
процесів в шкірі, слизових оболонок, шийки матки. Її зазвичай застосовують для 
руйнування невеликих за розміром (діаметром менше 3 см) обмежених злоякісних 
пухлин шкіри, слизових оболонок, метастазів та ін. Лазерна коагуляція є методом 
вибору при дисемінованій меланомі шкіри, рецидивах раки молочної залози, 
первинно множинних вогнищах базаліоми, а також множинних пухлинних вузлах, 
кількість яких нерідко досягає декількох десятків. У подібних випадках хірургічне 
видалення або дія іонізуючим випромінюванням такої великої кількості вузлів 
неприйнятний, а лазерна коагуляція дозволяє повністю зруйнувати усі наявні у 
хворого пухлинні вузли [3, 18, 19]. 
Однією з сучасних лазерних онкологічних методик є фотодинамічна терапія 
(ФДТ). У основі механізмів фотодинамічної терапії пухлин лежать однофотонні 
фотобіохімічні процеси. У ряді випадків збуджена молекула або бере участь в 
хімічній реакції, або передає своє збудження іншій молекулі, що бере участь в 
хімічних перетвореннях [20]. Іноді спостерігається нелінійна багатофотонна 
фотобіологія, яка реалізується при такій інтенсивності лазерного випромінювання, 
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коли молекула може поглинути більш ніж один фотон. Таким чином, фотодинамічна 
терапія є методом локальної активації світлом фотосенсибілізатора, що накопичився 
в пухлині, що у присутності кисню тканин призводить до розвитку фотохімічної 
реакції, що руйнує пухлинні клітини. 
Механізм дії ФДТ представляється таким чином: молекула 
фотосенсибілізатора, поглинувши квант світла, переходить у збуджений триплетний 
стан і вступає у фотохімічні реакції двох типів. При першому типі реакцій 
відбувається взаємодія безпосередньо з молекулами біологічного субстрату, що 
зрештою призводить до освіти вільних радикалів. У другому типі реакцій 
відбувається взаємодія збудженого фотосенсибілізатора з молекулою кисню з 
утворенням синглетного кисню, який завдяки своїй властивості сильного окисника 
біомолекул є цитотоксичним для живих клітин [21–23]. ФДТ досить швидко 
знайшла своє місце в онкології і виявилася корисною в лікуванні раку різних стадій 
і локалізацій, а також в цілому ряду не пухлинних захворювань .  
Таким чином, використання лазерів в онкології має певні переваги в 
порівнянні із звичайними хірургічними втручаннями. Відсутність прямого контакту 
з оперованими тканинами виключає метастазування імплантації. Хороший 
гомеостаз і облітерація судин внаслідок коагуляції запобігає поширенню злоякісних 
утворень. Додаткову перевагу забезпечує фотодинамічна терапія, завдяки якій 
можливо виключити ушкодження здорової тканини [3]. 
1.2 Методи діагностики в онкології 
1.2.1 Класичні методи діагностики патологічних утворень 
Ендоскопія 
Важливе місце в діагностиці онкологічних захворювань належить 
ендоскопічним методам. Останні дають змогу не тільки візуалізувати "невидимий" 
патологічний процес, але зібрати матеріал для морфологічного дослідження, 




Інформативність ендоскопічних досліджень в онкології визначається насамперед 
формою росту пухлини. 
Пухлини, які ростуть інфільтративно, "стеляться" у підслизовому шарі, не 
візуалізуються. Про їхню наявність свідчать лише побічні ознаки (ригідність 
органа, зменшення його розмірів, інфільтрація слизової оболонки, можливе укриття 
виразками), а біопсія часто негативна. Про це слід обов'язково пам'ятати. 
З діагностичною метою під час ендоскопічного дослідження проводять такі 
втручання, як пункція, зскрібок (за допомогою скарифікатора, щітки), біопсія, повне 
видалення пухлини. В основі втручання можуть лежати як механічний (пункція, 
біопсія), так і електро- або лазерний вплив (діатермокоагуляція ніжки поліпа, 
лазерна деструкція пухлини) [9]. 
Езофагоскопія. Цей метод за допомогою апарата з волоконною оптикою дає змогу 
оглянути слизову оболонку стравоходу. 
Гастроскопія. Гастроскоп — прилад, за допомогою якого здійснюють огляд 
слизової оболонки шлунка. 
Ендоскопічна ехографія — метод дослідження, коли ультразвуковий датчик уводять 
через стравохід. При обстеженні можна визначити пошарову структуру стінки 
стравоходу, шлунка, дванадцятипалої кишки, ступінь поширення патологічного 
процесу, оцінити стан регіонарних лімфатичних вузлів, провести диференціальну 
діагностику підслизових утворів і патології суміжних органів [9, 24]. 
Рентгенологічні дослідження 
Рентгенодіагностичні методи виявляють пухлину діаметром 1—2 см, при якій у 
15 % є мікрометастази. Тому діагноз такої пухлини не є раннім, у найліпшому 
випадку він є лише своєчасним. 
Рентгенодіагностика базується на симптомах, що визначають точну локалізацію, 
форму, розміри окремих органів і патологічного вогнища. Через недостатнє 
поглинання променів м'якими тканинами та органами, крім традиційних 
діагностичних методик — рентгеноскопії та рентгенографії — застосовується томо-
графія, зокрема комп'ютерна. Для збільшення діагностичних можливостей 
використовують різні види контрастування органів і систем: пневмографію, 
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ангіографію, лімфографію. Разом з тим, з'явилися спеціальні методики досліджень, 
що поєднують діагностичні та лікувальні завдання, зокрема рентгенодіапевтика. 
Томографія — метод пошарового рентгенологічного дослідження, що дає 
змогу отримати ізольоване зображення окремих шарів досліджуваного об'єкта. Її 
широко використовують при дослідженні різних органів і систем, але найчастіше — 
при вивченні органів дихання та середостіння. 
Мамографія - це спеціальне рентгенівське обстеження молочної залози з 
використанням невеликої дози рентгенівських променів. Мамографія допомагає 
виявити в тканинах молочної залози ущільнення, які важко визначити 
обмацуванням, а також інші зміни, які можуть вказувати на можливий розвиток 
пухлини ще до того, як що-небудь взагалі можна промацати. 
Бронхографію виконують після ендобронхіального введення рідкої контрастної 
речовини. Останню вводять за допомогою спеціальних катетерів, які можна 
скерувати в той чи інший бронх. 
Екскреторна урографія базується на вибірковому виділенні нирками введеної 
внутрішньовенно контрастної рідини. Серія рентгенограм через відповідні 
проміжки часу дає змогу вивчити не тільки анатомічні особливості, але й 
функціональний стан нирок [9, 25]. 
Метросальпінгографія — це метод рентгенологічного вивчення матки і труб 
після попереднього введення в їхні порожнини контрастної речовини. 
Сіапографія дає змогу діагностувати пухлини привушної та підщелепних 
слинних залоз. Контрастну речовину для цього вводять у слиновивідну протоку. 
Ангіографія — метод контрастування кровоносних судин. При контрастуванні 
судин органів грудної порожнини можна отримати загальну ангіопневмографію, 
селективну, а також медіасти-нальнуфлебографію. При загальній ангіопневмографії 
контрастну речовину вводять у зональну чи сегментарну артерію. 
Лімфографія — дослідження, при якому олійний розчин контрастної речовини 
вводять безпосередньо в лімфатичні судини. Нерозчинна у воді контрастна речовина 
концентрується тільки в лімфатичних вузлах, що отримують лімфу із судин, в які 
проведено ін'єкцію, відображаючи їхні розміри і структуру. 
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Штучний пневмоторакс застосовують для часткового спадання легенів з метою 
диференціальної діагностики пухлини. Його використовують, якщо важко 
визначити джерело пухлини — стінка грудної клітки, середостіння, плевра, 
діафрагма чи легені. 
Пневмомедіастинографія — це метод рентгенологічного дослідження 
середостіння. Введення газу в середостіння буває прямим і непрямим. 
Застосовують для чіткого виявлення пухлин і кіст цієї ділянки. 
Пневмоперитонеум як рентгеноконтрастний метод використовують для 
дослідження внутрішніх жіночих статевих органів [9]. 
Є дослідження, які допомагають уточнити діагноз пухлини за методом 
подвійного контрастування органів газом і рідкою контрастною речовиною. 
Комп'ютерна томографія. Серед методів діагностики онкологічних захворювань, 
що дозволяють отримувати зображення різних ділянок людського тіла, 
комп'ютерній томографії (КТ) відводиться особлива роль, а саме роль стандарту. 
Якість КТ - зображення, а значить і його інформативність, залежать від фізичних 
характеристик і особливостей будови органу (щільність, концентрації електронів на 
одиницю маси і інших властивостей біологічних тканин), а також від енергії 
використовуваного рентгенівського випромінювання. Перевагами КТ є вище в 
порівнянні з іншими методами візуалізації розділення по контрасту, можливість 
отримати за короткий час велике число поперечних проекцій, що особливо цінно 
для локалізації області, з якої надалі береться проба тканини для біопсії, а також для 
планування хірургічного втручання і наступної радіотерапії [7–9]. 
Радіонуклідні дослідження 
Радіонуклідна діагностика (РНД) має важливе значення при обстеженні 
онкологічних хворих і при підозрі на злоякісний процес. В основу методу закладено 
принцип "мічених атомів". Для дослідження використовують хімічні сполуки, в 
яких стабільний атом замінено на радіоактивний, так звані радіофармацевтичні 
препарати (РФП). Сучасне технічне забезпечення дає змогу проводити динамічні 
дослідження обмінних і функціональних процесів, а також отримувати візуальне 
зображення органа й характер розподілу РФП у ньому. Радіонуклідні дослідження in 
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vitro середовищ, виділених з організму включають методики установлення об'єму 
циркулюючої крові, радіоімунологічний аналіз та ін. 
Авторадіографію застосовують для визначення розподілу радіоактивної мітки в 
цитологічних і гістологічних препаратах з метою вивчення структури молекул, 
хромосом, клітинних органоїдів (лізосом, мікросом тощо) [9]. 
Ультразвукова томографія 
Ультразвукова томографія (УЗИ, сонография) - високоінформативний метод 
дослідження, застосовується для діагностики пухлин органів черевної порожнини 
(особливо печінки, жовчного міхура, голівки підшлункової залози) і зачеревного 
простору (нирок, надниркових залоз), малого тазу (сечового міхура, матки і її 
придатків : передміхурової залози), щитовидної залози, м'яких тканин тулуба і так 
далі Під час дослідження також може бути виконана прицільна пункція пухлини. 
Останнім часом з розвитком сучасної апаратури широке поширення отримала 
допплеросонография - УЗИ-дослідження з використанням ефекту Доплера. При 
цьому стало можливим спостерігати напрям і швидкість кровотоку в судинах органу 
або патологічного утворення, що дає додаткову цінну інформацію про його будову 
[7, 8]. 
Термографія в онкології 
Нині накопичено значний досвід застосування термографічного методу в 
онкології, який ґрунтується на виявленні асиметричних гіпертермічних ділянок над 
зоною локалізації пухлини. За допомогою методу термографії можна: І) вирішувати 
питання топічної діагностики пухлинних вогнищ; 2) проводити диференціальну 
діагностику доброякісних і злоякісних пухлин; 3) прогнозувати перебіг 
захворювання. 
Термографічне обстеження, проведене в динаміці, дає змогу виявляти ранні 
рецидиви та метастази, оцінювати ефективність консервативного лікування. Цей 
метод найширше застосовують при діагностиці пухлин грудної залози, шкіри, 
м'яких тканин, ЛОР-органів. 
Є різні патогномонічні ознаки термографічного зображення. Але найсуттєвішою 
є відмінність температур одного з парних органів щодо другого. Якщо ця різниця 
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більша, ніж З °С, то можна запідозрити, що процес злоякісний, якщо менша, ніж 2 
°С, то маємо справу з доброякісним процесом. В інтервалі 2—3 °С дані сумнівні. 
Подібна залежність зберігається і при діагностиці непарних органів — шкіри, 
м'яких тканин. Тоді визначається різниця температур щодо прилеглих тканин. 
Точність термографічної діагностики коливається в межах 80—85 %. Загалом це — 
перспективний, економний і цілком нешкідливий метод обстеження [9]. 
Лабораторні методи досліджень 
Морфологічні дослідження. Найточнішим методом діагностики пухлин, зокрема 
їхніх ранніх стадій, є біопсія. Суттєво зросла роль біопсії в плануванні та 
проведенні лікування хворих. Гістологічна характеристика пухлини визначає її 
стадію при ранніх формах, чутливість до хіміопрепаратів і променевої терапії. Тому 
біопсія застосовується не тільки в сумнівних випадках, але і при клінічно 
встановленому діагнозі "рак". Крім цього, повторне дослідження ураженої тканини 
під час або після лікування дає змогу спостерігати за ефективністю терапії. Про-
стота освоєння, точність діагностики, уникнення обширних оперативних утручань 
визначають економічну і лікувально-діагностичну цінність даних методик. 
Розрізняють такі форми біопсії: 
Пункційна біопсія — метод, який найчастіше застосовують для первинної 
верифікації діагнозу, суть якого полягає в отриманні біоптату за допомогою голок 
різної конструкції завдовжки 5— 25 см, діаметром 1,5—0,4 мм. Вибір конструкції, 
діаметра і довжини голки залежить від глибини розміщення органа чи структури, 
що цікавить. Цей вид біопсії незамінний при ураженні внутрішніх органів (печінка, 
підшлункова залоза, нирки, заочеревинні пухлини), коли будь-які хірургічні 
втручання з діагностичною метою не бажані. 
Ексцизійна біопсія — хірургічне видалення всього патологічного вогнища. 
Найчастіше застосовують при процесах шкіри, грудної залози, збільшенні 
лімфатичного вузла. Часом ексцизійна біопсія є і лікувальним заходом. 
Інцизійна біопсія — висічення одного або кількох шматків пухлини (при 
пухлинах великих розмірів). 
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Трепанобіопсія — отримання стовпчика тканини за допомогою спеціально 
сконструйованої для цієї мети голки. Цей вид біопсії при глибоко розміщених 
пухлинах можна проводити під контролем рентгеноскопії або ультразвукового 
дослідження. 
Щипцева біопсія — отримання шматочка тканини за допомогою щипців різної 
конструкції. Її застосовують, зокрема, при ендоскопічних дослідженнях. 
Кюретаж — отримання матеріалу шляхом вишкрібання (матки або гайморової 
чи іншої порожнини). 
Випадкова біопсія — якщо матеріал отримано несподівано, наприклад, при 
відкашлюванні шматка пухлини бронха чи при вагінальному дослідженні шматка 
пухлини хворої матки [9, 26]. 
1.2.2 Новітні методи діагностики патологічних утворень 
 
Ядерно-магнітний резонанс у медичній діагностиці 
Останнім часом у медичну практику вводять діагностичний метод, основою 
якого є принцип ядерно-магнітного резонансу (ЯМР).  
Техніка отримання ЯМР-томограм базується на можливості зміни реакції ядер 
водню, що містяться переважно в тканинній рідині або жировій клітковині, у 
відповідь на застосування радіочастотних імпульсів у стабільному магнітному полі. 
Аналіз стану ядер водню (протонів) в ЯМР-техніці зумовлений тим, що вони мають 
найбільший магнітний момент серед усіх атомних ядер і у великій кількості 
містяться в тканинах людини. Це дає змогу отримати відповідний сигнал для 
побудови томографічного зображення. Йдеться лише про нефіксовані у великих 
молекулах ядра водню, що не містяться в щільних структурах (кістках). 
Спіральна комп'ютерна томографія, яку впроваджено недавно, — це нова 
концепція сканування, що значно підвищує ефективність дослідження. У процесі 
обстеження стіл, на якому лежить пацієнт, постійно рухається разом із 
рентгенівською трубкою і детекторами, у результаті чого відбувається 
спіралеподібне проходження віялоподібного променя через тіло пацієнта. Велика 
анатомічна ділянка сканується за один період затримки дихання пацієнтом. Завдяки 
25 
 
тонким зрізам, шільно розміщеним по спіралі, метод забезпечує створення 
високоякісних тривимірних реконструкцій [9]. 
Імунодіагностика. Упровадження нового медичного обладнання для 
клінічної лабораторної діагностики, зокрема тест-систем і приладів для 
імуноферментного аналізу, сприяло принципово новим можливостям визначення 
онкомаркерів, цитокінів, факторів росту, гормонів, діагностики автоімунних, 
інфекційних та інших захворювань. Основною метою при використанні 
онкомаркерів є встановлення специфічного антигену людини, за допомогою якого 
можна було б визначити ранню стадію малігнізації клітини, до появи клінічної 
картини і початку метастазування. Але такий антиген досі не знайдено. І мабуть, не 
буде виявлено таких антигенних детермінант пухлинних клітин, яких не було б у 
нормальних клітинах. Водночас у злоякісних клітинах знаходять антигени, ха-
рактерні для ранніх періодів онтогенезу (зокрема, ембріональні антигени). Ці та 
деякі інші антигени виявляються в кількостях, що значно перевищують їхній вміст у 
нормальних тканинах. Тому сьогодні ми говоримо не стільки про 
пухлиноспецифічні антигени, скільки про пухлиноасоційовані антигени [9]. 
Магнітно-резонансна томографія (МРТ) - це метод отримання зображень, 
що індукуються сигналом ядерного магнітного резонансу. Переваги МРТ: метод 
дозволяє досягати виключно високого контрастування тканин, отримувати в ході 
одного дослідження зображення в усіх анатомічних проекціях, вивчати динамічні 
процеси, пов'язані з рухом біологічних рідин (крові, ліквору, сечі, жовчі), а також, 
завдяки застосуванню контрастних речовин, з високою точністю розрізняти 
перитуморальный набряк і власне пухлину. До недоліків МРТ слід віднести досить 
високу вартість дослідження, а також неможливість його проведення за наявності у 
пацієнта феромагнітних імплантатів [7, 8]. 
Лазерна флуоресцентна діагностика. На даний момент лазерну 
флуоресцентну діагностику використовують для діагностики різних захворювань і 
станів, наприклад для діагностики стану ротової порожнини, діагностики зовнішніх 
шкірних захворювань. Ця технологія дуже перспективна, оскільки має ряд переваг, 
такі як дуже висока роздільна здатність - можна виявити патологічні утворення  
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маленьких розмірів, відсутня необхідність введення в організм додаткових речовин 
(фотосенсибілізаторів) [27–31]. 
1.2.3 Аналіз методів діагностики патологічних утворень 
 
Розглянувши в цій роботі більшість методів ранньої і звичайної діагностики 
раку дійшли висновків що ці процедури мають ряд недоліків : 
Рентгенологічний метод виявляє тільки пухлини великих розмірів (від 1-2см), 
і не дає можливості виявити метастази.   
Обмеженням методу комп'ютерної томографії при дослідженнях внутрішніх 
органів є відсутність можливості отримувати зображення від великих ділянок в 
подовжніх і фронтальних проекціях.   
До недоліків МРТ слід віднести досить високу вартість дослідження, 
неможливість його проведення за наявності у пацієнта феромагнітних імплантатів, а 
також при введення контрастів барвників, вони осідають і накопичуються в органах. 
Недоліком методу Фотодинамічної діагностики є те, що барвники осідають і в 
інших органах, окрім пухлини (приблизно 5%) і дуже повільно виводиться з 
організму. 
Головним недоліком самої процедури діагностики є підбір методу до певного 
органу, не існує одного певного методу діагностики для усіх органів. 
 
1.3 Взаємодія лазерного випромінювання з біологічними тканинами 
 
Лазерне випромінювання так само, як і звичайне світло, може поглинатися, 
відбиватися, розсіюватися і перевипромінюватися біологічним середовищем. Кожен 
з вказаних процесів несе інформацію про мікро і макроструктурі цього середовища, 
руху і форми окремих її складових. Світловий діапазон довжин хвиль тягнеться від 
десятків нанометрів до десятків мікрометрів і ділиться на ультрафіолетовий (УФ), 
видимий і інфрачервоний (ІЧ) діапазони. Енергія фотона залежить від його довжини 






vhE  2 , (1-1)  
де h − постійна Планка (6,626.10h-34Дж.с); ν − частота (с
-1
); λ − довжина хвилі (м); c 
− швидкість світла в речовині (м/с). 
Фотони малих енергій, далі ИК випромінювання, випромінювання вкрай 
високих частот (КВЧ) і надвисоких частот (НВЧ) радіодіапазону можуть чинити 
селективну дію на деякі біомолекули, наприклад, за рахунок збудження обертальних 
рівнів (ОН−групи валентного коливання вільної або пов'язаної води у біологічних 
з'єднаннях), механічних коливань макромолекул або акустичних коливань в 
клітинних мембранах, але в основному їх дія неспецифічна і зводиться до теплового. 
Фотони рентгенівського і більше короткохвильового випромінювання мають 
настільки високу енергію, що можуть з однаковою ефективністю іонізувати будь-
яку молекулу, що входить до складу складно організованої біологічної матерії, тому 
їх взаємодія з молекулами не залежить від хімічної природи молекул [3, 32].  
Процеси, що характеризують взаємодію лазерного випромінювання з 
біооб'єктами, можна розділити на три групи. До першої групи відносяться усі 
незбуджуючі процеси (що принаймні не чинять помітної дії на біооб'єкт в межах 
помилок вимірів). До другої процеси, в яких проявляється фотохімічна або теплова 
дія. До третьої  процеси, що призводять до фоторуйнування. 
Оскільки лазерна біотехнологія має справу з живими об'єктами, то окрім 
фізико-хімічних проявів світлового випромінювання необхідно враховувати вплив 
світла на функціонування живої матерії, що визначається мірою гомеостазу живого 
об'єкту. Міра гомеостазу визначає специфічні реакції організму на зовнішній 
подразник, є функцією еволюційного розвитку і виявляється найменшою у 
біологічних молекул і найвищою у хребетних тварин. Випромінювання малої 
інтенсивності не запускає адаптаційні механізми біосистеми, тобто не зачіпається її 
гомеостаз. При невеликому збільшенні інтенсивності випромінювання відбуваються 
лише обурення локального гомеостазу, і не у всіх дослідженнях вони виявляються. 
Ріст інтенсивності включає загальні адаптаційні і регуляції механізми живого 
об'єкту, повністю поновлюючи систему, якщо інтенсивність не занадто велика. При 
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подальшому збільшенні інтенсивності вони вже не справляються з повним 
відновленням системи і відбуваються частково безповоротні процеси. Такі 
безповоротні зміни наростають, і роблять руйнування в системі, але об'єкт можна 
ще вважати "живим" (у хірургії розрізняють поняття повного і часткового некрозу). 
У області значної інтенсивності руйнування виявляються настільки значними, що 
об'єкт вже не може вважатися "живим". При низькій інтенсивності можливо вивчати 
процеси, за допомогою світла, що відбуваються в живому об'єкті, не вносячи 
серйозних збуджень в його поведінку [3, 33, 34]. Великий інтерес має область дуже 
малих інтенсивностей, в якій можливе застосування ряду найбільш чутливих 
методів досліджень, що не вимагають сильних світлових потоків і не вносять 
похибок в результати вимірів за рахунок гомеостазу живої матерії навіть на 
локальному рівні. У області дуже великих інтенсивностей виміри також 
виявляються коректними за рахунок регуляторних механізмів біосистеми, оскільки 
вже "нежива", проте дослідник в даному випадку має справу лише з органічною 
матерією, склад і властивості якої відповідають моменту припинення 
життєдіяльності. 
Для взаємодії світла з біологічними об'єктами є важливими: час опромінення, 
режим опромінення (безперервний або імпульсний), періодичність і тривалість дії. У 
цьому також може виявити себе гомеостаз живої матерії. Залежно від довжини хвилі 
і інтенсивності світла порогова тривалість опромінення, при якій починають 
відбуватися морфологічні зміни, може бути дуже різною для одного і того ж об'єкту, 
тобто для живого об'єкту добуток інтенсивності на час опромінення не є 
константою.  
Залежно від періодичності світлових імпульсів можливі резонансні явища в 
області частот, що відповідають періоду коливань фото відгуку біологічних систем, 
який змінюється в межах від 10-3 до 103 с. Слід зазначити, що складність 
дослідження поведінки біологічних систем полягає в тому, що із за включення 
адаптаційних і регуляторних механізмів їх відгук є нелінійним навіть при дуже 
малій інтенсивності світла. 
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В результаті лазерної дії в опромінених тканинах відбуваються різні фізико-
хімічні зміни. 
Ці зміни реєструються на усіх рівнях організації живої матерії [3, 35, 36]:  
- субклітинний (виникнення збуджених станів молекул, утворення вільних 
радикалів, стереохімічна перебудова молекул, коагуляція білкових структур, 
прискорення синтезу білку, рибонуклеїнової кислоти (РНК), 
дезоксирибонуклеїнової кислоти (ДНК), прискорення синтезу колагену і його 
структур та ін.);  
- клітинний (зміна заряду електричного поля клітини, зміна мембранного 
потенціалу і проникності мембран, підвищення синтетичної активності і так 
далі);  
- тканинний (зміна хімізму і тиску міжклітинної рідини, зміна мікроциркуляції, 
кисневого балансу і активації окислювально відновних процесів); 
- органів (стимуляція або пригноблення функції органу); 
- системний (виникнення адаптаційних нервово-рефлекторних і нервово-
гуморальних реакцій у відповідь з активацією симпатоадреналової систем). 
Інтенсивність і специфічність прояву реакцій у відповідь на лазерну дію 
визначається дозою, біологією, просторово-часовими характеристиками біооб'єктів і 
впливаючого агента. На атомно-молекулярному рівні взаємодії відбувається 
поглинання електромагнітного випромінювання різними біотканинами і 
біологічними рідинами. В результаті поглинання енергії світла виникають 
електронні збуджені стани атомів і молекул цих речовин, наступна міграція 
електронного збудження, первинний фотофізичний ефект, поява первинних 
фотопродуктів, нагрівання. Лазерне випромінювання здатне призводити до істотної 
неоднорідності температурного градієнта в тканинах, особливо на рівні однієї 
клітини або її органел. Це може впливати на константи швидкості біохімічних 
реакцій, призводити до деформації клітинних мембран, зміни їх трансмембранних 
потенціалів і тому подібне. Протікання ендотермічних хімічних реакцій залежить, як 
показують багато фізичних досліджень [3, 37–39], не лише від середньої теплової 
енергії, що підводиться, до реагентів, але і від швидкості і періодичності вкладення 
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енергії, які можуть впливати на константи термохімічних реакцій. Залежно від 
величини температури і часу її дії на біотканину в останній можуть спостерігатися 
окремо або разом: температурна активація, денатурація білку, коагуляція, 
випаровування, карбонізація. 
Перетворена на тепло енергія світла викликає в опроміненому об'ємі тканини 
локальне підвищення температури. Оскільки при дії низькоінтенсивного лазерного 
випромінювання (НІЛВ) не відбувається фазових переходів, то температура 
біотканини підвищується пропорційно густині енергії. Частина тепла відводиться із 
зони взаємодії залежно від температурного градієнта шляхом теплопровідності в 
холоднішу навколишню ділянку. Через це обмежується максимально досяжна 
температура опромінюваної ділянки при цій інтенсивності випромінювання, тобто з 
певною інтенсивністю опромінення пов'язана певна максимальна температура. 
Оскільки частина енергії транспортується в сусідні області, то нагрівається не лише 
опромінений об'єм, але і ділянки, що оточують його. Тепло відводиться від 
опроміненої тканини також і локальним кровобігом. Таким чином, термічні 
властивості живої тканини визначаються в основному трьома явищами: 
теплопровідністю, накопиченням тепла, відведенням тепла судинною системою. 
Поглинання світла є однією з характеристик ефективності взаємодії світла з 
досліджуваним біологічним об'єктом. Спектри поглинання біооб'єктів визначаються 
типом домінуючих поглинаючих центрів, так званих хромофорів, і водою, що 
міститься в них.  
В той же час пропускання в області коротких довжин хвиль визначається 
розсіюванням світла. Розсіяння світла біооб'єктами пов'язане із структурою 
біосистем, які складаються з великого числа випадково розподілених в об'ємі 
розсіюючих центрів. Виняток становлять лише деякі типи тканин, наприклад, 
прозорі тканини очі, в яких ця структура впорядкована. Для багатьох типів 
біотканин в УФ і ІЧ діапазонах довжин хвиль переважає поглинання, а розсіяння 
виявляється істотним у видимій і ближній ІЧ (БІЧ) областях. Для довжин хвиль 
0,45.0,59 мкм поглинання і розсіяння дають приблизно рівні вклади в коефіцієнт 
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пропускання тканини, а для довжин хвиль 0,59.1,5 мкм розсіяння переважає над 
поглинанням [40–42]. 
Важливою оптичною характеристикою біооб'єкту є також коефіцієнт відбиття. 
Для більшості внутрішніх органів тварин коефіцієнт відбиття на окремих довжинах 
хвиль у видимій і ближній ІЧ області складає 10.30%, шкірний покрив людини 
відбиває у видимій області 10.60% світлової енергії. Відбиваня обумовлене як 
стрибком показника заломлення на межі біооб'єкту з повітрям, так і зворотним 
розсіянням від глибинних шарів тканини. При цьому на глибині, рівній приблизно 
трьом оптичним товщинам тканини, колимований лазерний пучок дає сферично 
симетричне, близьке до ізотропного випромінювання.  
Селективність дії світла на біологічний об'єкт у більшості випадків залежить 
від спектрального діапазону. Ультрафіолетове випромінювання переважно 
поглинається молекулами нуклеїнових кислот, білків і ліпідів. Світло видимої 
області спектру переважно поглинається хромофорними групами білкових молекул, 
частково киснем. Найбільш важлива роль належить гемоглобіну, меланіну і ряду 
ферментів. Світло ближньої інфрачервоної області (довжина хвилі 0,8.1,4 мкм) 
поглинається переважно молекулами білку і киснем [3, 43, 44].  
1.3.1 Фізико-хімічні процеси і ефекти, що відбуваються в тканині при 
лазерному опроміненні 
 
При впливі лазерного випромінювання на біологічні об’єкти в останніх 
протікають різноманітні фізико-хімічні процеси, характер яких визначається 
інтенсивністю, часом опромінення та механізмом поглинання енергії 
випромінювання [45]. Всі ці процеси з урахуванням ефектів, що спостерігаються у 




Фото-хімічні процеси протікають в біосередовищах при низьких рівнях 
інтенсивності лазерного випромінювання, коли відсутнє чуттєве нагрівання 
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тканини. Глибина лазерного впливу визначається здебільшого оптичними 
властивостями середовища, довжиною хвилі і тривалістю випромінювання.  Не 
дивлячись на те, що ці процеси ще недостатньо вивчені, вони вже широко 
використовуються в медичній практиці (біостимуляція завдяки лазерній 
фотоіндукції, фотоактивація лікарських препаратів, фотохіміотерапія). 
Фото-термічні процеси можуть супроводжуватися різноманітними ефектами, 
такими як: 
- фотогіпертермія, що реалізується при нагріванні тканини в діапазоні 37-60 0С, 
при цьому нагрів в діапазоні 37-43 0С зумовлює відновлення нормальної тканини, 
а в інтервалі 45-60 0С – деструкцію мембрани клітин, зварювання тканин і 
денатурацію ензими; 
- фотокоагуляція, що реалізується при нагріві тканини в діапазоні температур 
60-100 
0С і зумовлює коагуляцію та некроз тканини; 
- фотокарбонізація, що реалізується при температурах 100-300 0С і 
супроводжується обвуглюванням, випаровуванням води, карбонізацією; 
- фотовипаровування, що реалізується при температурах понад 300 0С і 
супроводжується розкладом та випаровуванням твердої тканини. 
Фото-десктрукційні процеси спричиняють [47]: 
- фотоабляцію, під час якої біологічна тканина руйнується в результаті 
локального термічного вибуху; 
- фотопробій, що характеризується оптичним руйнуванням тканини за рахунок 
механічної ударної хвилі. 
Первинними фізико-хімічними результатами дії лазерного опромінювання на 
живу біотканину є фотобіохімічні реакції та  тепловий нагрів, котрі можуть 
забезпечувати позитивний медичний ефект при формуванні захисних реакцій 
організму чи руйнуванні патологічних утворень. Кінцевий результат лазерного 
впливу визначається температурою нагріву об’єму біотканини, де розподіляється 
енергія поглинутого випромінювання.  
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1.3.2 Специфіка розподілу інтенсивності лазерного випромінювання в 
біотканинах 
 
Величина поглинутого лазерного випромінювання є визначальним чинником 
процесу гіпертермічної терапії оскільки безпосередньо впливає на розподіл 
температури в опромінюваному об’єму біотканини. Тому для точного дозування 
випромінювання дуже важливим є дослідження оптичних властивостей живих 
тканин: коефіцієнтів поглинання й розсіювання, ефективної глибини проникнення 
випромінювання [48].  
Систематичному огляду оптичних характеристик біологічних тканин і методів 
їх вимірювання присвячена робота [49]. Авторами були розглянуті основні моделі 
розповсюдження світла в живих тканинах, більшість з яких являють собою 
сильнорозсіюючі середовища (коефіцієнт розсіювання світла s  в 10-100 разів 
перевищує коефіцієнт поглинання  a ). 
В основу більшості відомих експериментальних методів визначення оптичних 
характеристик сильнорозсіюючих середовищ покладені виміри інтенсивності 
розсіяного дифузного світла. При цьому в залежності від конфігурації 
експериментальної установки і теоретичної моделі розповсюдження світла 
розрізняють наступні базові методики визначення шуканих оптичних 
характеристик: 
1.  Спектроскопія з високою часовою роздільною здатністю ("Time-resolved-" 
або "Time-domainspectroscopy"). Принцип даної методики полягає у встановленні 
значень оптичних параметрів шляхом вимірів з високою роздільною здатністю по 
часу інтенсивності розсіяного назад світла [50–52]. До недоліків методу слід 
віднести високу вартість експериментального обладнання, складність його 
налаштування та експлуатації:  
2. Модуляційний метод ("Frequency-domain technique"). Оснований на вимірах 
збурення густини енергії світла в середовищі при падінні на нього амплітудно-
модульованого випромінювання [53, 54]. Недоліком даного методу є висока похибка 
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вимірювання (10-25%), що може бути пов’язано з необхідністю проведення замірів 
дуже слабкого сигналу змінної складової густини енергії. 
3. Стаціонарний метод с просторовою роздільною здатністю ("Steady-state 
spatially-resolved method"). Даний метод описаний в роботі [55] і відрізняється від 
вищеописаного методу спектроскопії лише необхідністю розв’язання стаціонарного 
рівняння дифузії замість нестаціонарного. При цьому вдається встановити оптичні 
параметри лише дуже невеликих об’ємівзразків. 
4. Метод фототеплової радіометрії. Полягає у знаходженні оптичних 
характеристик біологічної тканини по частотній залежності фотоакустичного 
сигналу [52]. Метод придатний лише для дослідження оптичних властивостей малих 
приповерхневих шарів реальних біологічних об’єктів. 
Таким чином всі описані вище методи в тій чи іншій мірі мають певні недоліки, 
що суттєво знижують практичну придатність отриманих  даних. Тому доволі 
цікавими є результати дослідження оптичних характеристик біологічних тканин, 
отримані на Кафедрі лазерної технології НТУУ «КПІ» за допомогою досить точних 
прямих методів вимірювання [56]. Були визначені коефіцієнти поглинання і 
розсіювання та форма розподілу інтенсивності лазерного випромінювання всередині 
об’єму біотканини, що нагадує витягнуту нижню на півсферу (рис.1.1).  
 
Рисунок 1.1 Форма розподілу інтенсивності лазерного випромінювання, характерна 
для біологічних тканин 
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1.4 Реакція біологічних тканин на теплову дію викликану лазерним 
випромінюванням 
 
Теплова дія лазерного випромінювання на біотканині ґрунтується на 
поглинанні випромінювання і перетворенні його енергії в тепло. Ефект залежить як 
від температури, так і від тривалості дії. У таблиці 1.1 приведена класифікація 
реакцій біотканини на її нагрів залежно від температури.  
Таблиця 1.1- 
 Лазерна дія на біотканину залежно від температури [28, 57, 58]: 
Температура, °C Реакція біотканини 
37 немає змін 
 
40-45 
активація ферментів, утворення набряків, зміна мембран 
і залежно від часу дії, смерть клітин 
60 денатурація білків, початок коагуляції і некрози 
80 денатурація колагену, дефекти мембрани 
100 обезводнення 
понад 150 обвуглювання 
300> Випарювання, газоутворення 
 
При температурі до 45°C не очікується яких-небудь безповоротних 
ушкоджень тканини (лише при досить тривалому нагріві може статися загибель 
клітин). 
Прогрівання тканин до температури 42-45°C в медичній практиці 
використовується при стимулюючій локальній термотерапії. При температурі 
близько 60°C досить швидко настає денатурація білків. Вона може бути повною і 
частковою, оборотною і безповоротною. Багато в чому міра денатурації білків 
залежить від часу дії. 
Процес денатурації можна розглядати як мономолекулярну хімічну реакцію, 
константа швидкості якої залежить від температури за законом Ареніуса, і як 
фазовий перехід першого роду (див. ДСК калориметрія) [59]. Помітне обезводнення 
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біологічних тканин, починається при температурі близько 70°С. Досягши 
температури кипіння води відбувається обезводнення тканини, оскільки внутрішня 
тканинна-вода перетворюється на пару, при цьому створюється значний надмірний 
тиск. При повільному нагріві пара, що утворюється, встигає вийти з об'єму 
біотканини через безліч пор, які в ній зазвичай є, або утворюються під натиском 
пари і в результаті термічної деструкції матриксу. Такий процес називають 
фотовипаровуванням.  
Швидкість нагріву тканини поблизу 100°C істотно зменшується із-за значних 
витрат енергії на пароутворення. Після відходу води висушена тканина швидко 
нагрівається до температури 150°C, при якій починається процес, що карбонізує. 
При карбонізації з органічних молекул виходить водень і утворюється 
дрібнодісперсійний вуглець (сажа), тобто відбувається обвуглювання. При 
температурі вище 300°C випаровується органічний матрикс тканини [60, 61]. 
1.4.1 Низькоінтенсивна лазерна дія 
Обробка тканин і органів в режимі низькоінтенсивної лазерної дії не 
призводить до істотних змін структури тканин, оскільки температура в ході такої 
процедури підвищується на декілька градусів. Таке підвищення температури 
призводить до стимуляції клітинної діяльності і репараційних процесів. Автори [62–
64] відмічають зменшення запальних процесів в колінному хрящі свиней потім 
низькоінтенсивної обробки He - Ne лазером. Гістологічні дослідження показали, що 
після лазерної дії відбувається заміна пошкодженого колагену новим і утворення 
хрящових містків, на місці пошкодженого хряща. 
1.4.2 Субабляційна лазерна дія на біотканини 
Режим лазерної обробки тканини, при якому доза лазерного випромінювання 
нижче порогу абляції, називається субабляційним. Субабляційна лазерна дія на 
біотканини відрізняється від низькоінтенсивної лазерної дії тим, що в ній середня 
температура біотканини підвищується на декілька десятків градусів [28, 57]. 
У субабляційному режимі здійснюються такі лазерні процедури як 
термотерапія (43-60°С), гіпертермія (60-100°С), зупинка кровотечі (60-150°С), 
термопластика хрящів і колагенвміщуючих тканин (65-75°С). В пластичній хірургії 
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субабляційний режим використовують для лазерного зшивання (притискують 2 
частини тканини і гріють) і зварювання (між тканинами, що зшиваються, 
знаходиться білкове прокладення) пошкоджених хрящових і інших 
колагенвміщуючих тканин. При цьому температура повинна знаходитися в діапазоні 
60-80°С. Це досягається застосуванням лазерів помірної потужності, порівняно 
великими інтервалами між експозиціями, достатніми для запобігання акумуляції 
тепла і перегрівання місця майбутнього зварного шва, нанесенням барвників 
(«припоїв»), що поглинають випромінювання, на поверхню місця зварювання з 
метою зниження термічних ушкоджень в глибоких шарах опромінюваної тканини. 
Лазерне зварювання застосовують і для зшивання дрібних і середнього 
калібру кровоносних судин, пересічених нервових стволів, з'єднання стінок 
порожнистих органів. Порівняно нова технологія зміни форми хрящів за допомогою 
лазерної обробки також здійснюється в субабляційному режимі. Ця технологія вже 
успішно використовується в клініці для корекції форми носової перегородки. Вона 
відкриває широкі перспективи для здійснення принципово нових типів операцій в 
пластичній і естетичній хірургії із застосуванням лазерного випромінювання. Метод 
заснований на ефекті релаксації внутрішньої механічної напруги хрящових тканин 
при нагріві до температури приблизно 65-75°С. При цьому хрящ стійко зберігає 
нову форму. За допомогою лазерного випромінювання прогрівання хрящової 
тканини можна здійснити в усьому об'ємі за час, впродовж якого не встигнуть 
статися істотні руйнування матриксу, а клітини зберігають свою життєздатність, і в 
той же час відбуваються процеси, що змінюють фізико-хімічні властивості хрящів 
[57, 58, 65]. 
У температурному діапазоні 60-80°C (залежить від типу сполучної тканини) 
відбувається денатурація колагенової волокнини, яка входить до складу сполучних 
тканин і визначає багато їх властивостей. Розрізняють два типи денатурації : 
термічна і термомеханічна (при тривалій експозиції і температурі вище 100°С 
виникають градієнти тиску). Колагенова волокнина зазнає перетворення: високо 
організований напівкристалічний стан статистичний клубок, що описується як 
фазовий перехід першого роду. При цьому спостерігається скорочення 
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колагенвміщуючої тканини, її усадка. Величина усадки залежить як від 
температури, так і від часу експозиції, причому спостерігається ефект 
температурно-тимчасової суперпозиції. Максимальна усадка (50%) спостерігалася 
при опроміненні Ho:YAG-лазером (650С0 і час експозиції ≥1 хвилина). При нагріві 
колагенвміщуючої тканини (КСТ) до температури денатурації колагену, 
відбувається зміна ультраструктури колагенових волокон. Автори [66-68][66–68] на 
основі морфологічних досліджень відмічають три зони зміни колагенової волокнини 
(дерма і зв'язки) при обробці імпульсним СО2-лазером : 
1) втрата волоконної структури колагену (денатурація) 
2) змішані місця з нативними і колагеновою волокниною, що збільшилася в 
діаметрі 
3) нормальна колагенова структура 
А при опроміненні Ho : YAG лазером з ростом потужності колаген зазнає 
наступні зміни [69]: 
1) 5 Вт - зникнення поперечної покресленої колагенової волокнини 
2) 10 Вт - теж  нечіткий контур країв волокнини 
3) 15 Вт - збільшення діаметру волокнини і повна втрата контура волокнини 
Такі ж зміни були відмічені в роботі [70] при опроміненні КСТ Nd : YAG 
лазером. Слід зауважити, що температура, при якій відбувається усадка колагену, 
росте зі збільшенням змісту амінокислот проліну і гідроксипроліну. Тимчасове 
скорочення колагенових волокон стимулює регенерацію тканини. Цей процес 
активно досліджується у зв'язку з можливим його застосуванням при пластиці шкіри  
і інших тканин, що містять колаген. 
1.4.3 Абляційна лазерна дія на біотканині 
При досить високій інтенсивності лазерного випромінювання органічні 
компоненти біотканини механічно руйнуються під дією імпульсу тиску, що 
створюється парою і розпадаються на атоми і молекули під дією високої 
температури (піроліз) [71]. Біотканина перетворюється на газоподібний потік 
атомів, молекул і дрібнодісперсійних часток, що виходить із зони дії хірургічного 
лазера. Описаний процес називається лазерною абляцією біологічної тканини. Його 
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основна ознака - це ліквідація тканини безпосередньо під дією фотонів лазерного 
випромінювання. Імпульсна абляція характеризується пороговоюгустиною енергії за 
один імпульс. 
Абляція безперервним випромінюванням залежить від потужності 
випромінювання при заданому діаметрі лазерного пучка і характеризується часом 
досягнення критичних умов. В цьому випадку абляція тканини під дією лазерного 
променя настає лише на останніх етапах взаємодії випромінювання з об'єктом і є 
результатом кумулятивного фототермічного ефекту, при якому накопичення тепла в 
об'єкті походить швидше за його розсіяння із зони опромінення. Слід відрізняти 
абляцію біотканин імпульсним випромінюванням, при якій випар усіх компонент 
відбувається за час короткого лазерного імпульсу, і абляцію біотканин 
сфокусованим променем безперервного випромінювання лазера. При імпульсній 
абляції разом з перегрітим матеріалом з тканини віддаляється і велика частина 
теплової енергії, а її незначний залишок призводить до мінімальних термічних 
ушкоджень за межами абляційного кратера. Наприклад [62, 69], зміни в хрящовій 
тканині при дії імпульсного СО2-лазера, інтенсивність якої більш ніж в 20 разів 
перевищувала порогове значення (50 Вт/см2), необхідне для лазерної зміни форми 
хрящів виглядають таким чином (при зменшенні інтенсивності випромінювання і 
віддаленні від опромінюваної поверхні: 
1) обвуглювання хрящової тканини; 
2) коагуляційний некроз, що супроводжується повним руйнуванням; 
хондроцитів і термічною деструкцією матриксу; 
3) спікання і значна деформація хондроцитів, випарювання тканинної рідини і 
порушення впорядкованої структури матриксу; 
4) ушкодження оболонки і незначна деформація хондроцитів, зміна тонкої 
структури протеогліканів, незначні зміни внутрішньої структури хондроцитів 
без помітної зміни матриксу. 
У монографії Неворотина (2000) [72] виділено чотири основні механізми 
абляції біотканин. Перший механізм відповідає низькому рівню поглинання в 
основному компоненті м'яких тканин - воді при незначному його поглинанні в 
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інших тканинних компонентах (ІАГ: Nd лазер, λ=1,064 мкм) або сильному 
поглинанні лише в окремих з них (аргоновий і аналогічні лазери, працюючі у 
видимій області спектру). 
Дія другого механізму характерна для СO2 -лазеров або ІАГ: Er лазерів, 
випромінювання яких інтенсивно поглинається молекулами тканинної води. Для 
таких лазерів має місце швидке розігрівання води, а від неї і неводних компонентів 
тканини. 
Третій механізм працює при абляції твердих тканин (кістка, дентин). Його 
характерною рисою є значне поглинання не лише тканинною води, але і 
мінеральною компонентою. 
У основі четвертого механізму лежить фотохімічна деструкція органічних 
молекул біотканини, яка відбувається під дією інтенсивного лазерного 
випромінювання ультрафіолетового діапазону. У пластичній хірургії знаходять 
застосування лише перший і другий механізми абляції біотканин. 
 
1.5 Люмінесценція та її види 
 
Явище, при якому речовина при поглинанні енергії світла, іншого іонізуючого 
випромінювання або під дією різних хімічних реакцій переходить у збуджений стан, 
а після цього, повертаючись в початковий стан, випромінює отриману енергію у 
вигляді світла, називають люмінесценцією. Короткочасне люмінесцентне 
випромінювання, що припиняється майже відразу із закінченням збудження, це 
флуоресценція, а тривале, таке, що триває і після закінчення збудження, - 
фосфоресценція [73]. Явища люмінесценції діляться на декілька видів, залежно від 
способу збудження. 
Фотолюмінесценція - світіння речовини при опроміненні світлом [74]. 
Катодна люмінесценція - світіння речовини при опроміненні пучком 
електронів [75]. 
Електролюмінесценція - світіння речовини під дією електричного поля. При 
цьому світіння під дією сильного поля, що збільшує кінетичну енергію носіїв заряду 
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в речовині, називають перед пробною електролюмінесценцією, а випромінювання 
світла, що збуджується інжектованими носіями за рахунок різниці їх потенційних 
енергій, створеною в твердому тілі, називають інжекційною люмінесценцією [76]. 
Випромінювання світла, що супроводжує хімічні реакції в речовинах, 
називають хемолюмінесценцією. Приклад такого явища  - випромінювання світла 
синього кольору, що виникає при окисленні жовтого фосфору. Збудження хімічного 
лазера робиться за допомогою, реакції між фтором і воднем. 
Найчастіше енергія (частота) збуджуючого випромінювання вища за енергію 
(частоти) світіння, і тоді люмінесценцію називають стоксовою. У протилежному 
випадку кажуть проантистоксову люмінесценцію [77–79]. 
 
1.5.1 Використання автофлуоресценції біологічних тканин в 
діагностичних цілях 
 
В теперішній час широко ведуться дослідження можливостей різних 
інструментальних методів діагностики виявлення ранніх стадій розвитку патологій, 
особливо актуальне це питання в онкології. Зараз в медицині інтенсивно 
використовуються методики з використовуванням томографій [80], але разом з 
рентгенівськими і ЯМР-методами, що досліджувати внутрішні органи, розвиваються 
методики оптичної біопсії, в яких вивченням оптичного діапазону зондуються 
приповерхневі області тканини. Флуоресцентна спектроскопія біологічних тканин є 
однією з таких методик. 
 Спектрофлуориметрія - чутливий метод виявлення і кількісного визначення 
люмінесцуючої речовини у біологічному зразку. Так, наприклад, при використанні 
звичайного флуориметра вдається вимірювати концентрацію флуоресцина у 
біологічних рідинах близько 10-17 М при об'ємі однієї проби 0,2-0,3 мл [81]. Крім 
того, до основних переваг методу флуоресцентної спектроскопії при дослідженні 
біологічних систем слід віднести, окрім високої чутливості, селективність методу 
(пов'язану з можливістю змінювати довжину хвилі збуджуючого випромінювання 
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для виявлення того або іншого флуорофору), його безінерційність, здатність не 
порушувати природного протікання фізіологічних процесів (загальна риса для усіх 
методів зондування низькоінтенсивним оптичним випромінюванням), можливість 
використання цього методу для дослідження сильнорозсіюючих, гетерогенних 
середовищ (саме такими і являються більшість біологічних рідин тканин). 
 Біохімічні компоненти тканини, що являються природними метаболітами, 
мають здатність до флуоресценції. Такі речовини прийнято називати ендогенними 
флуорофорами в протилежність синтетичним молекулам (екзогенні флуорофори), 
що вносяться у біологічний об'єкт для наступного спектрофлуоріметричного 
детектування. Спектри флуоресценції тканини (біологічного об'єкту), у формування 
яких носять вклад світіння лише ендогенних флуорофорів, тобто власне світіння 
тканин, дістали, назву спектрів автофлуоресценції. При належному виборі довжини 
хвилі збуджуючого випромінювання в спектрах автофлуоресценції вдається 
зареєструвати світіння у складі тканини багатьох ендогенних флуорофорів, як 
пов'язаних з організацією тканини (наприклад структурних триптофанвміщуючих 
білків), так і залучених в метаболічні процеси (наприклад, коферменти, 
липопігменти). Залежність реєстрованого спектру автофлуоресценції від довжини 
хвилі збудження у разі багатошарової тканини визначається [82] наступними 
аспектами: 
- спектри збудження ендогенних флуорофорів, що вносять найбільший вклад в 
автофлуоресценцію (колаген, еластин, НАДН, флавіни, ліпопегменти), розташовані 
в різних спектральних областях; 
- багатошарова організація тканини проявляється в неоднорідному розподілі 
флуорофорів по глибині; 
- глибина проникнення в тканину збуджуючого випромінювання змінюється з 
довжиною хвилі, що призводить до залучення формувань спектру авто 
флуоресценції флуорофорів, що залягають на різній глибині. 




- при використанні коротких довжин хвиль збудження (менше 330 нм) 
флуоресціюють білки, що містять залишки ароматичних амінокислот, і частково 
колаген і еластин смуга флуоресценції 330-400 нм з плавним спадом в область 
великих довжин хвиль; 
- при використання довжини хвилі для збудження з інтервалу 340-380 нм 
флуоресціюють НАДН і похідні піридоксаля, в діапазоні світла 420-480 нм (цими 
довжинами хвиль може бути збуджена флуоресценція поперечних зшивань за 
участю бічних ланцюгів колагену і еластину, область флуоресценції при цьому від 
400нм до 600 нм); 
- при використанні довгохвильового збудження (390-480нм) флуоресціює флавіни, 
ліпопигменти і ендогенні порфірини, довжини хвиль випромінювання перевищують 
500нм. 
 Можливість застосування флуоресцентних методик для діагностики різних 
видів патологій, заснована на тому, що при протіканні патологічних процесів в 
тканинах змінюється відносний зміст в них флуорофорів 
(нікаотинамидаденіндинуклеотида, флавіну, колагену, еластину, протопорферина), 
що мають різний просторовий розподіл, а також міняється просторова структура 
(морфологія) тканини, що в сукупності призводить до зміни оптичних і 
спектральних характеристик. Усі ці зміни проявляються і в спектрах 
автофлуоресценції. При розвитку патологічних процесів змінюється також кількість 
не флуоресціюючих і сильно поглинаючих компонентів тканини (гемоглобін, 
меланін). З одного боку це призводить до спотворення інтенсивності і спектрів 
реєстрованої флуоресценції тканини і утрудняє кількісну оцінку зміна складу 
флуорофорів, з іншого боку при наявність моделі флуоресценції (формування 
реєстрованих спектрів флуоресценції) тканини, що враховує ефекти внутрішнього 
фільтру, з'являється принципова можливість оцінити по спектрах флуоресценції 
зміну змісту і локалізації цих хромофорів. 
 Вивчення автофлуоресценції біооб'єктів використовується для діагностики 
атеросклеротичних змін судин [83–86], флуоресцентні дослідження тканини 
міокарду дозволяють встановити тонус серцевого м'яза [87]. Автофлуоресцентна 
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спектроскопія застосовується для моніторингу загоєння ран і опіків [88]. 
перспективна для дослідження слабо розсіюючих тканин ока [89–91]. Проведені 
invitro і invivo дослідження автофлуоресценції багатьох типів тканин : шкіри, стінки 
артерії, стравоходу, стінки сечового міхура, легкого, товстого стравохода, шийки 
матки. 
 Велика увага флуоресцентним методикам приділяється при розробці методів 
ранньої діагностики ракових захворювань. Основна доля досліджень, що 
проводяться нині, пов'язана з вивченням епітеліальних тканин, як найбільш 
доступних для ендоскопічного зондування. Одними з перших робіт, що притягнули 
увагу до автофлуоресцентних методик, як до потенційної основи методів ранньої 
діагностики ракових і передракових станів, в яких фіксувалися відмінності в 
інтенсивності світіння новоутворень і здорових тканин, що оточували їх : 
інтенсивність флуоресценції ракової пухлини мала, а на межі здорова ткань - 
злоякісна пухлина або дисплазія, інтенсивність флуоресценції збільшується в 
порівнянні зі світінням здорової тканини. Причому як інтенсивність світіння, так і 
ширина зони, що світиться, збільшувалися при збільшенні тяжкості дисплазії [92–
95]. Ці спостереження були підтверджені мікроскопічними і 
мікрофлуориметричними вимірами, які показують, що флуорофори, розподілені в 
області навколо злоякісної пухлини, пов'язані з волокнистими структурами [93, 96]. 
Було виявлено, що волокна, що безпосередньо граничать з пухлиною, тонкі, короткі, 
але розподілені з великою щільністю, утворюючи дуже щільну структуру, ймовірно, 
в якості захисту від поширення пухлини. 
1.6 Фемтосекудні лазерні системи для біомедицини та діагностики. 
 
Фемтосекудні імпульсні лазерні системи можуть забезпечити ряд переваг для 
медичної діагностики онкологічних захворювань, зокрема для неінвазивної біопсії. 
Проте, питання впливу та можливих ушкоджень фемтосекудного лазерного 
випромінювання на  живі біологічні тканини досі відкрите та потребує окремого 
дослідження. Для вирішення цієї проблеми в галузі фемто- діагностики, щойно (у 
2016 році)  групою вчених  було проведено експериментальні дослідження та 
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проаналізовано пошкодження індуковані впливом фемтосекундних лазерних 
імпульсів (19, 42 і 100 фс) в ближній інфрачервоній області довжин хвиль (NIR; ~ 
800 нм) з середньою потужністю від 5 до 15 мВт у  живих личинок дрозофіли 
Drosophila (в живому організмі) [97]. Фемтосекундного лазерні імпульси можуть 
впливати на концентрацію флуоресцентних біомолекул, локалізованих в 
мітохондріях клітин живих лічинок дрозофіли. Їх результати узгоджуються з 
теоретичними розрахунками та підтверджують, що математичні моделі 
фемтосекундного лазерного процесу іонізації в живих тканинах можуть мати 
практичне значення для розвитку неінвазивної біопсії, заснований на використанні 
фемтосекундних імпульсів. Також, у 2015-2016 рр. було опубліковано дві ключові 
роботи стосовно ранньої діагностики ознак онкологічних захворювань на базі 
методу лазерної-іскрової спектроскопії при використанні фемтосекудних лазерних 
систем [98]. Наприклад, у роботі [99] саме на базі методів фемтосекудної лазерно-
іскрової емісійної спектроскопії розроблено мінімально інвазивні тести для чутливої 
і специфічної детекції біомаркерів раку яєчників в плазмі крові людини. Ця робота 
відкриває нові шляхи для ранньої діагностики онкологічних захворювань та у 
областях протеоміки, геноміки та неврології. Нещодавно в роботі [100] було 
досліджено можливості використання фемтосекудних лазерних систем для  
підвищення роздільної здатності методу двофотонної лазерної скануючої 
мікроскопії для вирішення задач біомедицини та діагностики. Саме завдяки 
використанню фемтосекудного лазеру із високою піковою потужністю було суттєво 
збільшено ефективну область зондування, що відкрило потенційні можливості 
застосування для  тривимірної візуалізації глибокої та широкої області фіксованих 
зрізів мозку мишей, чіткої чотиривимірної візуалізації динаміки актину в живих 
клітинах ссавців та динаміки мікротрубочок під час мітозу і цитокинез в клітинах 
живих рослин. Насамкінець, у 2015 році було опубліковано роботу [101] стосовно 
розвитку та розробки компактних, доступних за ціною фемтосекундних волоконних 
лазерів для нелінійної оптичної мікроскопії та діагностики онкологічних 
захворювань, зокрема представлено потенційні застосування для візуалізації раку 
Барретта та головного мозку.   
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1.7 Висновки до розділу 1 
 
При розгляді літератури було проаналізовано основні лазерні технології в 
онкології, а також розглянутий аналіз взаємодії лазерного випромінювання з 
біотканиною. Також розглянуто і проаналізовані методи діагностики злоякісних 
пухлин. Аналіз показав, що доцільного точного та єдиного методу діагностики 
злоякісних пухлин не існує на даний момент часу. 
Оцінивши проблему і потреби в онкологічних досліджень, показано 
принципову можливість застосування методу лазерної флуоресцентної діагностики 
для виявлення пухлини на ранній стадії розвитку. Для підвищення ефективності 
флуоресцентного методу діагностики і розширення спектру біологічних об'єктів 
доцільно використовувати випромінювання зі змінною довжиною хвилі. 
При глибокому аналізі взаємодії лазерного випромінювання з біологічною 
тканиною, запропоновано додатково розглянути розподіл температури в біологічній 
тканині. Що дозволить при подальших досліджень розробити методику і 
рекомендації використання бази люмінесцентних спектрів та розподілу температури 
по глибині біотканини з метою ранньої діагностики патологічних утворень.  
На практиці на сьогоднішній день актуальними є діагностика злоякісних пухлин 
на ранній стадії розвитку. На данній час не існує єдиного лазерного джерела для 
діагностики всіх органів, головним недоліком самої процедури діагностики є підбір 
певного лазера до певного органу. Для розв’язання питань які не виконали існуючи 
методи діагностики, запропоновано створити високоефективну методику 
діагностики патологічних біотканин у порівнянні із здоровими на основі 










ТЕОРЕТИЧНІ ДОСЛІДЖЕННЯ РОЗПОДІЛУ ТЕМПЕРАТУРИ 
В БАГАТОШАРОВІЙ БІОЛОГІЧНІЙ ТКАНИНІ ПРИ ЇЇ  НАГРІВАННІ 
ПІД ДІЄЮ ЛАЗЕРНОГО ВИПРОМІНЮВАННЯ 
 
2.1 Фізична модель  
 
Лазерне випромінювання впливає на біологічну тканину такими фізичними 
факторами як: температура, слабкий електричний струм, тиск та ін. Відмінною 
особливістю його впливу є локалізація. Хвилі світлового діапазону випромінювання 
поглинаються та відбиваються поверхнею біотканини, промені високочастотні 
проникають глибше, але в будь-якому випадку зона впливу зачіпає тільки частину 
біологічної тканини.  
Існують різні підходи до розв’язання задачі впливу лазерного випромінювання 
на біологічну тканину та безліч  різноманітних фізичних і числових моделей [102, 
103]. Відомі з літературних джерел моделі взаємодії біотканини з лазерним 
випромінюванням об’єднують такі їх особливості:   
1. Кожний шар має свої незалежні фізичні властивості [102, 103]. 
2. Має місце складна або випадкова геометрія шарів біологічних тканин. 
3. Необхідність врахування перфузію крові, що пов’язана з кровоносними 
судинами у живій біологічній тканині, які здійснюють терморегуляцію в 
організмі [102, 103]. 
Можна значно спростити фізичну модель об’єкта лазерного впливу 
обмеживши ділянку біологічної тканини, що розглядається. В умовах 
швидкоплинних процесів лазерного впливу  характеристики, які визначають 
теплопровідні властивості біотканини, можуть бути сформульовані таким чином: 
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– біологічна тканина стравоходу (шлунку) представляє собою шестишарову 
структуру, що утворена епідермісом, верхньою дермою, кровоносним сплетінням, 
нижньою дермою, жировою і м’язовою тканинами; 
– при описанні переносу теплоти у біотканині шари, що її утворюють, можуть 
бути представлені як паралелепіпеди розташовані один за другим; 
– теплотвірна спроможність (перфузія) шарів рівномірно розподілена в об’ємі; 
– жирова  клітковина виконує теплоізолюючу функцію і не постачає теплоти; 
– кожен з шарів біотканини приймається «сірим» випромінювальним, 
поглинальним та розсіювальним напівпрозорим середовищем, що оточено «сірими» 
дифузно-відбивальними областями. Границі між шарами біотканини вважаться 
напівпрозорими; 
– контакт між шарами біотканини вважається абсолютним, тобто без 
врахування контактного термічно опору; 
– потужність лазерного випромінювання вважається постійною величиною в 
процесі нагрівання біотканини; 
– зона дії локального лазерного випромінювання характеризується певним 
діаметром; 
– епідерміс є шаром біотканини, який безпосередньо взаємодіє з лазерним 
випромінюванням, і характеризується певною поглинальною та відбивальною 
властивостями; 
– за межами плями дії лазерного випромінювання розглядаються його умови 
взаємодії з оточуючим середовищем у відповідності з законом Ньютона-Ріхмана 
(умови конвективного теплообміну); 
– на інших поверхнях біотканини розглядаються адіабатні умови або умови 
конвективного теплообміну. 
Прийняті припущення дозволили побудувати фізичну модель біологічної 
тканини (шлунка або стравоходу). Спрощена геометрична версія побудови 
біологічної тканини шлунка (стравоходу) приведена на рис. 2.1. 
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Повна товщина дослідного зразка біологічної тканини шлунку (стравоходу) 
приймається 10мм. Товщина  шарів  може коливатись у  межах: 0.2 ≥ ℓe ≥ 0.5 мм,  
1≥ℓtd ≥1.5 мм,  1 ≥ℓb ≥1.5 мм. 1 ≥ℓbd ≥1.5 мм 1 ≥ℓf ≥1.5 мм 5 ≥ℓm ≥8 мм. 
 
Рис. 2.1 Схематичне представлення  розподілу шарів  біологічної тканини 
шлунка (стравоходу): 1 – епідерміс; 2 – верхня дерма; 3 – кровоносні сплетіння;   
4 – нижня дерма; 5 – жировий прошарок; 6 – тканина м’язів. 
 
2.2 Математична модель  
 
2.2.1 Постановка задачі 
  
 У відповідності з розробленою фізичною моделлю (див. п. 2.1) математична 
модель нагрівання зразка біологічних тканин під дією лазерного випромінювання з 
врахуванням поглинання, випромінювання та розсіювання напівпрозорим 
середовищем, що оточено напівпрозорими дифузно-відбивальними границями [102, 
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103], може бути представлена у вигляді нестаціонарного нелінійного рівняння 
теплопровідності з внутрішніми джерелами теплоти 
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 – об’ємна ентальпія, Дж/(м
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 – оператор Гамільтона;    – означає скалярний добуток векторів;  
  – теплопровідність, Вт/(мК); T  – температура, К; M,i 1  – індекс елемента 
біологічної тканини; M – кількість елементів тканини;    TTwcTq bbbpbvb   – 
густина внутрішнього джерела теплоти, що пов’язана з перфузією, Вт/м3;  
bpbc ,  – масова ізобарна теплоємність (Дж/(кгК)) та густина (кг/м
3
) крові, відповідно; 
bw  – об’ємна перфузія крові, с
-1
; bT  – температура крові, К;  TE  – об’ємна густина 
радіаційного теплового потоку «сірого» випромінюючого, поглинаючого та 
розсіюючого середовища (Вт/м3), яка визначається через інтенсивність 
випромінювання із розв’язку рівняння переносу 
 














; s  – довжина шляху, що вимірюється 
вздовж напрямку розповсюдження випромінювання  , м;  





Ib  – інтенсивність випромінювання абсолютно чорного тіла, Вт/(м
2ср);  
  – постійна Стефана-Больцмана, Вт/(м2К4); n  –  показник заломлення середовища; 
sK  – коефіцієнт послаблення середовища, м
-1
; K – коефіцієнт поглинання 
середовища, м-1; s  – коефіцієнт розсіювання середовища, м
-1
. 




  0TXT  . (2.2) 
 
 де   0,, zyxX  – Декартові координати, м; 0  – розрахункова область. 
 Граничні умови: 
 – в зоні дії лазерного випромінювання задаються граничні умови ІІ роду 
(густина теплового потоку) 
 
   ,nqTT n  (2.3) 
 
 де n  – зовнішня нормаль до граничної поверхні; 
S
PA
qn   – нормальна густина 
теплового потоку, Вт/м2; P  – потужність лазерного випромінювання, Вт;  





  – площа зони дії лазерного випромінювання на біологічній тканині, м2; d  – 
діаметр зони, м; 
 – на границі контакту різних біологічних тканин зразка задаються граничні 















 де     TTT ;     qnqnqn ;   TT q  – вектор густини 
теплового потоку теплопровідністю, Вт/м2;      4 , dI wwr nssrq  – вектор 
густини радіаційного потоку, Вт/м2; r  – радіус вектор, м; w  – індекс границі; 




    env.speff TTTT n , (2.5) 
 
де eff  – ефективний коефіцієнт тепловіддачі, в якому враховується 
радіаційний теплообмін, Вт/(м2К); env.spT  – температура оточуючого середовища, К; 
– на границях симетрії біологічного зразка задаються адіабатні умови або 
умови відсутності теплообміну 
 
0 Tn . (2.6) 
 
Постановка (2.1)–(2.6) є повним математичним формулюванням задачі 
нагрівання зразка біологічної тканини під дією лазерного випромінювання за 
винятком того, що на напівпрозорих дифузних границях між тканинами зразка треба 




2   iiii nn , (2.7) 
 
де   – ступінь чорноти, який для середовища з меншим показником 
заломлення можна визначити за формулами Френеля [104]; n  – показник 
заломлення;  
i  – індекс середовища або номер біологічної тканини. 
 
2.2.2 Методика числового розв’язання задачі 
 
Рівняння (2.1) відноситься до інтегро-диференціального завдяки наявності у 
його правій частині інтегрального члена, пов’язаного з радіаційним теплообміном. 
За останні 20 років у світовій практиці при числовому розв’язанні задач 
радіаційного теплообміну найбільшого поширення здобув метод дискретних 
ординат (МДО) [105–107]. Найбільш близьким до МДО є метод скінчених об’ємів 
(МСО) [108], який також широко застосовується до задач гідродинаміки та 
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конвективного теплообміну. МСО також можна ефективно використовувати для 
задач теплопровідності у твердих тілах. Тому в дисертації для розв’язання 
сформульованої задачі (2.1)–(2.7) було вирішено застосувати саме цих два методи, 
тобто МСО і МДО. 
Спочатку розглянемо методику числового розв’язання диференціальної 
частини (2.1) на базі МСО, а потім перейдемо до визначення радіаційної складової 
за допомогою МДО. 
Розглянемо числову методику для приведення диференційного рівняння типу (2.1) 
до дискретного вигляду та подальшого розв’язання системи лінійних алгебраїчних 
рівнянь (СЛАР), яка побудована на методі контрольних об’ємів [108]. Запишемо з 
використанням теореми Остроградського-Гауса [109] скалярне нестаціонарне рівняння 








,A  (2.8) 
 
де   – густина; A  – вектор площі поверхні; T  –  градієнт  температури; 
   TETqS vb   – об’ємна густина внутрішнього джерела теплоти, яка пов’язана з 
перфузією та тепловим випромінюванням.  
Рівняння (2.8) застосовується до кожного контрольного об’єму (комірки) в межах 
розрахункової області. Прикладом такого контрольного об’єму може бути двовимірна 









 A  (2.9) 
 
 
де fN  – кількість граней, що оточують комірку; fA  – вектор площі грані f ; fT  







 виконується відповідно до обраної схеми дискретизації за 
часом, що розглядається нижче у рівняннях (2.16). 
 Рівняння (2.9) є справедливим як для двовимірних, так і тривимірних задач.  
В нашому випадку була вибрана тривимірна геометрія розрахункової області тому, 


















Рис. 2.2 Приклад дискретизації МСО: а – контрольний об’єм; б – визначення 
значень величини у вузлових точках. 
 
Дискретне скалярне рівняння (2.9) містить невідому скалярну величину T  у центрі 
комірки, а також невідомі її значення в оточуючих сусідніх комірках. Це рівняння, в 
загальному випадку, буде нелінійним відносно цих змінних. Лінеаризована форма 




nbnbp bTaTa ,  (2.10) 
 
де індекс nb  вказує на сусідні комірки, pa  та nba  є лінеаризованими 
коефіцієнтами для T  та nbT .  
Кількість сусідів для кожної комірки залежить від топології розрахункової сітки, 
але зазвичай рівна кількості граней, що оточують комірку (за виключенням 
приграничних комірок, див. рис. 2.2б). 
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 Аналогічні рівняння записуються для всіх комірок розрахункової сітки, в 
результаті чого отримується СЛАР з коефіцієнтами, що формують розріджену матрицю. 
Ця система лінійних рівнянь розв’язується з використанням точково-неявного методу 
(методу Гаусса-Зейделя) [111]. 
Дискретні значення величини T  відповідають координатам центрів комірок ( 0c  та 
1c  на рис. 2.2а). Однак для визначення fT  у рівнянні (2.9) необхідно знайти відповідні 
значення на границях fT . Для їх визначення виконується інтерполяція на основі відомих 
значень величини у центрах комірок.  
Для визначення градієнтів fT  застосовується теорема Гріна-Гауса [109], за якою 
градієнт скалярної величини T  у центрі комірки 0c  у дискретній формі розраховується 












де fT  – значення величини T  у центрі грані комірки, а сума береться по всіх 
гранях, що оточують комірку. Значення fT  може оцінюватись одним із двох способів: 








 ; (2.12) 
 















де fnN  – кількість вузлів на грані f  комірки ( fnN 2 для тривимірних задач). 
Вузлові значення nT  визначаються як зважені середні від комірок, що оточуючих вузол, 
відповідно до способу, який запропонували Holmes [112] та Rauch [113]. Наприклад, 




























T  (2.14) 
 
де cN  – кількість комірок, що оточують вузол 1n , icnr 1 – відстань від вузла 1n  до 
центра поточної комірки.  
При розрахунках нестаціонарних процесів, до яких також відноситься 
термообробка біологічних тканин лазерним випромінюванням, дискретизацію 
визначальних рівнянь переносу необхідно виконувати як у просторі, так і у часі. 
Дискретизація за часом припускає інтегрування кожної складової рівняння (2.1) 










де функція F  включає в себе будь-яку просторову дискретизацію.  
Для визначення  TF  на наступному часовому кроці використовується неявне 
інтегрування за часом, тобто    1 mTh  для даної комірки визначається через    1 mTh  
сусідніх комірок (тут m  є номером кроку за часом). Неявне інтегрування за часом також 





     










;    
        














де індекси 1m , m , 1m  відповідають значенням на наступному часовому кроці 
  , поточному кроці    та попередньому кроці   , відповідно. 
Ці неявні рівняння розв’язуються в ітеративному циклі на кожному часовому 
кроці перед переходом на наступний часовий крок. Перевагою повністю неявної схеми є 
її безумовна збіжність, незалежно від величини кроку інтегрування за часом [111]. 
Тепер розглянемо на базі МДО дискретизацію інтегрального радіаційного 
члену рівняння (2.1), тобто рівняння переносу. Інтенсивність випромінювання у 
напівпрозорому «сірому» середовищі в будь-якій точці r  вздовж напрямку s  
поглинається, випромінюється та розсіюється середовищем у відповідності до 
рівняння переносу виду  
 
 























Ib r  – інтенсивність випромінювання абсолютно чорного тіла, 
Вт/(м2ср);   – постійна Стефана-Больцмана, Вт/(м2К4); n  –  показник заломлення 
середовища; sK  – коефіцієнт послаблення середовища, м
-1
; K – коефіцієнт 
поглинання середовища, м-1; s  – коефіцієнт розсіювання середовища, м
-1
. 
Граничні умови для дифузно-випромінювальних і відбивальних поверхонь для 

















, , (2.18) 
 
 де w  – ступінь чорноти границі; wn  – нормаль до границі. 
 При застосуванні МДО дискретизація розрахункової області виконується за 
контрольнім об’ємом (так само як і при застосуванні МСО, див. рис. 2.2) і за 
контрольним кутом (рис. 2.3, 2.4). 
 
Рис. 2.3 Дискретизація розрахункової області за контрольним кутом [105–107].   
 
Дискретна форма запису рівняння (2.17) для контрольного об’єму і 

















PP bIaIaIaIaIaIaIa  , (2.19) 
 
де 










































ci ns . (2.24) 
 
У рівнянні (2.20) під індексами I  та i  розуміють TBSNWE ,,,,,  або 
tbsnwe ,,,,,  (рис. 2.4). 
 
Рис. 2.4 Дискретизація тривимірної розрахункової області за контрольним об’ємом 
 
























,  – значення mnPI  на попередній ітерації; I  – наперед задана похибка 
розрахунку інтенсивності випромінювання. 
Після визначення поля інтенсивності можна отримати густину радіаційного 
потоку на границі тіла за допомогою інтегрального співвідношення виду 
 
















, nsnssr . (2.26) 
 
Тепер розглянемо випадок напівпрозорої дифузної границі (між тілами а і b).  
В цьому випадку, відбивальна здатність границі  sr  приймається незалежною від s , та 
рівною усередненому на півсфері значенню dr . Для 1/  ba nnn , коефіцієнти 












































































Тепер запишемо формули для визначення інтенсивності випромінювання та 
густини радіаційних потоків на границях зі сторін середовищ a та b: 
 
 



























I  (2.28) 










aw dIqdIq nsnsnsns  (2.29) 
 
2.2.3 Числова модель 
На підставі сформульованої математичної моделі (2.1)–(2.7) нагрівання зразка 
біологічної тканини під дією лазерного випромінювання з врахуванням складного 
теплообміну (радіаційно-кондуктивного) та методики розв’язання задачі розроблено 
відповідну числову модель, яка необхідна для проведення аналізу розподілу 
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температур її градієнтів та густини теплових потоків в залежності від параметрів 
системи (геометричних, фізичних, умов зовнішнього теплообміну та ін.). Геометричні 
параметри тривимірної числової моделі представлено на рис. 2.5.  Фізичні властивості 
шарів матеріалів біологічної тканини наведено в табл. 2.1. Дискретизація числової 
моделі представлена на рис. 2.6. 
При визначанні умов зовнішнього теплообміну у числовій моделі 
використовувались такі граничні умови: для врахування дії лазерного випромінювання 
на біотканину (2.3) задавалися потужність лазерного випромінювання  Вт 4,0P  та 
поглинальна здатність епідермісу  4,035,0 A  [114–120], а для врахування умов 
зовнішнього теплообміну (2.5) коефіцієнт тепловіддачі   eff  [114–120] та температура 
оточуючого середовища  env.spT . bw  = 0.00125 с-1 – значення об’ємної перфузії крові, що 
приймалося в числовій моделі.  
 
Рис. 2.5 Геометричні параметри числової моделі нагрівання зразка біологічних 
тканин під дією лазерного випромінювання з врахуванням складного теплообміну:  
1 – епідерміс; 2 – верхня дерма; 3 – кровоносні сплетіння;   
4 – нижня дерма; 5 – жировий прошарок; 6 – тканина м’язів; 7 – зона дії локального 





Рис. 2.6 Дискретизація числової моделі нагрівання зразка біологічної тканини 
під дією лазерного випромінювання з врахуванням складного теплообміну: кількість 
розрахункових комірок (гексагедронів) – 266 700; кількість вузлів – 279 467. 
 
Таблиця 2.1 - 













Епідерміс 0.266 3700 1600 430 10700 1.5 
Верхня 
дерма 
0.530 3600 1000 270 18700 1.4 
Кровоносне 
сплетіння 
0.498 3200 1000 2500 40000 1.35 
Нижня 
дерма 
0.530 3600 1000 270 18700 1.4 
Жирова 
тканина 
0.19 2500 890 260 2900 1.44 
М’язова 
тканина 
0.5 4000 995 300 3700 1.46 
Примітка: )*   – теплопровідність [114–120], pc  – масова ізобарна теплоємність [114–120],  – 
густина [114–120], K – коефіцієнт поглинання [114–120], s – коефіцієнт розсіювання [114–120], 





2.2.4 Результати числового моделювання розподілу температури в 
багатошаровій біологічній тканині  під дією лазерного випромінювання. 
 
Представлена в даній роботі математична модель, орієнтована на вирішення 
цілого спектра завдань, з яких основною є вплив лазерного випромінювання на 
біологічну тканину. Результати розрахунків представлені на рис. 2.7- 2.8 та у табл. 
2.2.[121] Початкову температуру зразка задаємо Т=20 °С в зв’язку з тим, що 
отримані зразки здорової та патологічної біологічної тканини в процесі доставки до 
експериментальної зони охолоджувалися оточуючим середовищем, та фізичним 





а – час 1 с; б – 5 с; в – 10 с; г – 15 с 
Рис.2.7 Розподіл температур при нагріванні зразка біотканини під дією 
лазерного випромінювання.  
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 На рис. 2.7 представлено розподіл температури, який залежить від часу 
нагрівання багатошарового середовища, яке поглинає та розсіює світло, це моделює 
біологічну тканину людини і її компоненти при різних коефіцієнтах заломлення. З 
рисунку видно, що верхній шар модельованої біотканини (епідерміс) помітно 
нагрівається.[121] Це пов'язано, мабуть, з тим, що в поверхневому шарі лазерне 






а – час 1 с; б – 5 с; в – 10 с; г – 15 с 
Рис.2.8 Розподіл температур при нагріванні зразка біотканини під дією 
лазерного випромінювання.  
 
На рис. 2.8 представлені залежності розподілу температури по глибині 
біологічної тканини від часу опроміненням лазером. Можна зробити висновок, що 
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вже на десятій секунді безперервного впливу лазера температура на поверхні (0,5 
мм) перевищує приблизно 50 ºС і можливо настає некроз тканини або термічний 
опік. Таким чином, модель дозволяє оцінити термічну дію на біотканини і вибрати 
оптимальний час дії, щоб відбувалося рівномірне і тривале нагрівання тканини, 
шляхом виключення негативних реакцій і визначити очікуваної межі зон деструкції 
і некротизації біологічної тканини. Обробка результатів проводилась за допомогою 
програмного забезпечення Origin Pro. 
Результати числового моделювання, що приведені в таб.2.2 та рис.2.7-2.8 
дають можливість оцінити вплив лазерного випромінювання на біологічну тканину 
по глибині. 
Таблиця 2.2 - 




Час дії лазерного випромінювання на біотканину 
1 с 5 с 10 с 15 с 
Розподіл температури по глибині біотканини, К)-1 
0 334,573 369,837 372,402 377,361 
0,2 308,051 337,787 350,279 355,056 
0,4 300,842 325,109 334,88 339,411 
0,6 296,792 315,691 324,584 328,871 
0,8 294,715 308,88 316,865 320,888 
1 293,733 304,05 311,122 314,865 
1,2 293,306 300,687 306,836 310,287 
1,4 293,12 298,211 303,483 306,624 
1,6 293,045 296,491 300,921 303,756 
1,8 293,016 295,306 298,971 301,51 
2 293,006 294,496 297,479 299,739 
2,2 293,002 293,945 296,342 298,343 
2,4 293,001 293,6 295,518 297,295 
2,6 293 293,377 294,913 296,494 
2,8 293 293,238 294,475 295,887 
3 293 293,155 294,172 295,443 
3,2 293 293,112 293,949 295,088 
3,4 293 293,057 293,525 294,319 
3,6 293 293,028 293,421 294,109 
3,8 293 293,013 293,262 293,761 





Час дії лазерного випромінювання на біотканину 
1 с 5 с 10 с 15 с 
Розподіл температури по глибині біотканини, К)-1 
4,2 293 293,002 293,073 293,276 
4,4 293 293,001 293,044 293,191 
4,6 293 293 293,029 293,139 
4,8 293 293 293,018 293,101 
5 293 293 293,012 293,072 
5,2 293 293 293,007 293,051 
5,4 293 293 293,004 293,036 
5,6 293 293 293,002 293,025 
5,8 293 293 293,001 293,017 
6 293 293 293,001 293,011 
Примітка: )1 –  крок інтегрування за часом 0,1 с;)1–  кількість вузлів 62379 та кількість елементів 
14240 числової моделі. 
 Виходячи с результатів доцільно опромінювати біотканину на протязі не 
більше 10 секунд, тому що на 15секунді впливу лазерного випромінювання на 
поверхні біотканини температура значно більша ніж 55 ºС, що є недопустимим для 
самої процедури діагностики, так як починається процес денатурації більшості 
тканинних компонентів. З отриманих результатів числового моделювання можна 
зазначити, що температурне поле яке викликане лазерним випромінювання 
потужністю 0,4 Вт  проникає у біологічну тканину не глибше 5мм. 
 Таким чином, модель дозволяє варіювати склад біологічних об'єктів, їх 
електрофізичні параметри, теплофізичні характеристики, характерну товщину 
шарів, а також характерні розміри досліджуваної біологічної структури різної 
будови з метою аналізу біофізичних процесів, пов'язаних з термічним впливом 
лазера на верхні шари біотканини. Моделювання такого роду дозволяє не тільки 
знаходити попередні параметри поля лазерного випромінювання, але і виявляти та 
вивчати ефекти відповідних реакцій на лазерну взаємодію при різних рівнях 




2.2.5 Перевірка адекватності числової моделі 
 
Перевірка адекватності розробленої числової моделі виконувалась на 
аналітичному розв’язку лінійної нестаціонарної задачі теплопровідності для 
напівобмеженого однорідного тіла при граничних умовах ІІ роду (тобто, коли тіло 
яке має початкову постійну температуру, нагрівається постійним тепловим 

















  (2.30) 
  
де  ,xT  – просторово-часовий розподіл температури у напівскінченому тілі, К;  
x  – координата, м;   – час, с; 0T  – початкова температура, К; cq – густина теплового 





a  – 
температуропровідність, м2/с; pc  – масова ізобарна теплоємність, Дж/(кгК);   –  густина, 










  – функція похибок Гауса [122,123]. 
 Зіставлення результатів розрахунків проводилось при таких вихідних даних 
(умовах однозначності для постановки (2.1)–(2.7)): 
– геометричні скінчений однорідний циліндр радіусом 0,01 м та довжиною 
0,02 м; 
– фізичні властивості: = 1100 кг/м3.   = 0,5 Вт/(м∙К), pc  = 3700 Дж/(кгК); 
– початкові умови: розподіл температури у всьому циліндрі – 22 С; 
– граничні умови: густина теплового потоку на одному торці циліндра –  
50000 Вт/м2, а на решті поверхонь – адіабатні умови. 
Результати зіставлення розрахунків за числовою моделлю (рис. 2.9, 2.10) і 
даними, які отримано за аналітичною залежністю, наведені в табл. 2.3, 2.4 та на  




           Рис. 2.9 Модель процесу нагрівання напівскінченого тіла для зіставлення 
числового з аналітичним розв’язком [122]: 1 – задано постійну густину теплового 
потоку; 2 – задано адіабатні умови. 
 
 
Рис. 2.10 Дискретизація моделі для зіставлення числового з аналітичним 
розв’язком [122]: кількість розрахункових комірок (гексагедронів) – 112 400; 





Таблиця 2.3 - 
Результати зіставлення даних числового розрахунку з аналітичним 
 Час дії лазерного випромінювання на 
біотканину 1 с 
Час дії лазерного випромінювання 
на біотканину 5 с 
x , 
мм 
Розподіл температури по 
глибині біотканини, С  
Похибка 
% 
Розподіл температури по 













0 61,361 61,55 0,307 110,15 110,436 0,258 
0,25 41,334 41,476 0,342 87,416 87,676 0,296 
0,5 30,084 30,123 0,129 69,081 69,285 0,294 
0,75 24,886 24,82 -0,265 54,821 54,943 0,222 
1 22,898 22,803 -0,416 44,136 44,173 0,0837 
1,25 22,249 22,186 -0,283 36,432 36,394 -0,104 
1,5 22,069 22,035 -0,154 31,092 31,001 -0,293 
1,75 22,017 22,005 -0,0545 27,533 27,414 -0,434 
2 22,005 22,001 -0,018 25,253 25,129 -0,493 
2,25 22,001 22 -0,0045 23,848 23,736 -0,471 
2,5 22 22 0 23,015 22,924 -0,396 
2,75 22 22 0 22,539 22,471 -0,302 
3 22 22 0 22,278 22,23 -0,215 
3,25 22 22 0 22,138 22,107 -0,140 
3,5 22 22 0 22,067 22,048 -0,0861 
3,75 22 22 0 22,032 22,02 -0,0545 
4 22 22 0 22,014 22,008 -0,0272 
Примітка: )1 –  крок інтегрування за часом 0,05 с; )2 –  крок інтегрування за часом 0,1 с; 
)
1,2























Числовий розв'язок Аналітичний розв'язок
 
Рис. 2.11 Результати зіставлення даних числового розрахунку з аналітичним 
на час дії лазерного випромінювання на біотканину 5 с при кроці інтегрування  
за часом 0,1 с. 
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Таблиця 2.4 - 
Результати зіставлення даних числового розрахунку з аналітичним 
 Час дії лазерного випромінювання на 
біотканину 10 с при кроці 
інтегрування за часом 0,1 с 
Час дії лазерного випромінювання на 
біотканину 10 с при кроці 
інтегрування за часом 0,05 с 
x , 
мм 
Розподіл температури по 
глибині біотканини, С  
Похибка 
% 
Розподіл температури по 













0 146,89 147,067 0,120 146,99 147,067 0,0523 
0,25 123,49 123,654 0,132 123,58 123,654 0,0598 
0,5 103,23 103,376 0,141 103,31 103,376 0,0638 
0,75 85,998 86,116 0,137 86,063 86,116 0,0615 
1 71,605 71,689 0,117 71,651 71,689 0,0530 
1,25 59,808 59,854 0,0768 59,833 59,854 0,0350 
1,5 50,322 50,332 0,0198 50,327 50,332 0,0099 
1,75 42,844 42,822 -0,0513 42,831 42,822 -0,0210 
2 37,066 37,019 -0,126 37,04 37,019 -0,0567 
2,25 32,692 32,628 -0,196 32,656 32,628 -0,0858 
2,5 29,448 29,374 -0,251 29,407 29,374 -0,1123 
2,75 27,092 27,015 -0,285 27,049 27,015 -0,1258 
3 25,416 25,342 -0,292 25,375 25,342 -0,1302 
3,25 24,248 24,182 -0,272 24,212 24,182 -0,1240 
3,5 23,452 23,395 -0,243 23,421 23,395 -0,1111 
3,75 22,92 22,87 -0,205 22,894 22,87 -0,0918 
4 22,572 22,534 -0,168 22,552 22,534 -0,0798 

























Числовий розв'язок Аналітичний розв'язок
 
Рис. 2.12 Результати зіставлення даних числового розрахунку з аналітичним 
на час дії лазерного випромінювання на біотканину 10 с при кроці інтегрування за 
часом 0,1 с.  
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Аналіз результатів зіставлення даних числового моделювання розподілу 
температури по товщині циліндричного зразка при його нагріванні під дією 
постійного теплового потоку з даними розрахунків за аналітичною залежністю [122, 
123] свідчить про те, що похибка числових результатів не перевищує 0,5 %. Тобто 
можна вважати, що запропонована математична модель разом з використаною 
методикою числового розв’язання сформульованої задачі адекватно описує 
нестаціонарний розподіл температури у зразку під час дії на нього лазерного 
випромінювання. 
 
2.3 Висновки до розділу 2 
 
1. Набула подальшого розвитку фізична та математична модель теплового 
стану багатошарової біологічної тканини при її нагріванні лазерним 
випромінюванням з врахуванням його поглинання та розсіювання 
напівпрозорим середовищем оточеним напівпрозорими дифузно-
відбивальними границями. 
2. Адаптовано методику числового розв’язання сформульованої задачі з 
використанням методів скінчених об’ємів і дискретних ординат.  
3. На підставі отриманої математичної моделі нагрівання зразка біологічних 
тканин під дією лазерного випромінювання з врахуванням складного 
радіаційно-кондуктивного теплообміну та методики числового розв’язання 
задачі розроблено числову модель, яка необхідна для проведення числового 
аналізу для визначення розподілу температури, градієнтів температури та 
густини теплових потоків в залежності від параметрів системи 
(геометричних, фізичних, умов зовнішнього теплообміну та ін.). 
4. Перевірка адекватності розробленої математичної моделі за допомогою 
співставлення розрахункових даних з даними аналітичного розв’язку 
лінійної нестаціонарної задачі теплопровідності для напівобмеженого 
однорідного тіла при граничних умовах ІІ роду [122]. Результати 
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зіставлення даних числового моделювання з аналітичного розв’язку 





ЕКСПЕРИМЕНТАЛЬНЕ ОБЛАДНАННЯ ТА МЕТОДИКА ПРОВЕДЕННЯ 
ЕКСПЕРИМЕНТУ 
Для досягнення та вирішення задач було розроблено експериментальну медико-
біологічну дослідницьку установку на базі фемтосекундного лазера для дослідження 
оптичних параметрів (Pср.від., Pср.прох. ,λвід , λпрох.) та характеру зміни температури 
(T1мм- T5мм) патологічних та здорових біотканин. 
 




Рисунок 3.2- Фотографія комплексу 
1 – блок живлення (БЖ) 
2– блок охолодження (БО) 
3 – лазер Verdi V-10 
4 – лазер MiraOptima 900-F  
5 – Фемтосекундний комплекс 
6 – генератор гармонік 9300  
7 – Вимірювач поляризації 
8 – спектрометр HR-2000+ 
9 – стіл оптичний  
10 – вимірювач потужності FieldMaster GS 
11 – ПЕОМ 
12 – вимірювач температури 
 
3.1 Побудова та работа складових частин комплексу. 
 
3.1.1 Лазер накачки  VerdiTM V-10 
 
Лазер накачки  VerdiTM V-10  є компактним лазером з діодною накачкою,  
подвоюванням частоти і низьким рівнем шуму на всіх рівнях потужності лазерного 
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випромінювання. Конструктивно лазер складається з лазерної головки, блоку 
живлення і блоку охолоджування. 
 
Рисунок 3.3.1 - Оптична схема лазерної головки лазера VerdiTM V-10 
 
 
Рисунок 3.3.2 - Лазер VerdiTM V-10 
 
Основними оптичними елементами лазерної головки лазера накачки  VerdiTM V-
10  являються (див. рисунок 3.3.1) [124]: 
- підсилююче середовище – NeodymiumVanadate (Nd:YVO4); 
- подвоювальний генератор (LBO); 
- еталон як репер однієї оптичної частоти; 
- оптичний діод; 




Міжблочний з’єднувач містить електричні і оптичні кабелі. Електричні   кабелі 
забезпечують контролювання і моніторинг сигналів між лазерною головкою і блоком 
живлення. Оптичні кабелі передають світло від діодних лазерів до лазерної головки. 
Всі оптичні компоненти установлені на металевій інваровій плиті для надійності 
і стабільності. Температура Vanadate і еталона контролюється термоелектричними 
охолоджувачами (TECs), які здатні нагрівати або охолоджувати оптичні елементи. 
Температура літіяподвоювального генератора (LBO) контролюється терморезистором і 
підтримується, приблизно, 148 оС. Накопичена в лазерній головці теплота розсіюється 
на плиті, яка охолоджується водою. Температура плити контролюється за допомогою 
процесора, який виключає систему, якщо температура лазера перевищує 55 оС. 
Кристал  Nd:YVO4  лазера Vanadate, знаходиться в лазерній головці і 
накачується через оптоволокно. Нелінійне середовище типу І, кут фазового 
синхронізму, приблизно, 150оС. Однонаправлена робота досягається застосуванням 
оптичного діоду. Оскільки лазер є однонаправленою, однорідно розширеною 
системою, він  може управлятися за частотою  еталоном. 
Блок живлення лазера накачки VerdiTM V-10 представляє собою металевий 
корпус, в якому розміщені системи і вузли, що виконують такі основні функції [124]: 
- постачання постійної напруги живлення лазерних діодів; 
- контролювання шести петель зворотного зв’язку; 
- охолодження лазерних діодів; 
- контролювання і моніторинг лазерного випромінювання; 
- збереження даних. 
Блок охолодження лазерної головки і плити фемтосекундного  лазера  Mira 900-F 
представляє собою замкнутий контур, в якому прокачування дистильованої води 
здійснюється водяним насосом, а охолодження – в теплообміннику вода-повітря, 
який охолоджується вентилятором. 
Зворотній зв’язок світло-фотодіод в лазерній головці контролює лазерну 
потужність. Центральний процесор управляє вихідною потужністю лазера накачки  
Verdi
TM
 V-10 шляхом контролю і регулювання потужності лазерних діодів.  
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Щоб запобігти швидкій зміні температури подвоювального генератора LBO, яка 
може визвати його пошкодження під час прогріву лазера накачки  VerdiTM V-10, 
центральний процесор забезпечує повільний нагрів до робочої температури. Цей 
прогрів триває, приблизно 30 хвилин. У випадку, коли пропадає електроживлення, 
включається резервна батарея, за допомогою якої процесор проводить повільне 
охолодження   подвоювального генератора LBO до кімнатної температури. 
Температура лазерних діодів, які конструктивно розташовані в блоці живлення, 
підтримується постійною за рахунок повітряного охолодження вентилятором. 
Випромінювання, створене двома лазерними діодами,  надходить в лазерну 
головку, де після перетворення  промінь з довжиною хвилі 532 нм направляється в 
фемтосекундний  лазер  Mira 900-F [125]. 
3.1.2 Фемтосекундний  лазер  Mira 900-F 
 
Лазер Mira 900-F є ультра швидким перестроюваним твердотільним лазером, в 
якому кристал Titanium:sapphire використовується як підсилююче середовище.  
Технічні характеристики лазера Mira 900-F [125]: 
- джерело накачки – випромінювання лазера накачки VerdiTM V-10; 
- вихідна потужність: середня до 1,5 Вт, пікова до 100 кВт; 
- довжина хвилі випромінювання (діапазон перестроювання) від 700 до 900нм; 
- тривалість імпульсу, не більше 200 фс; 
- частота слідування імпульсів 76 МГц; 
- нестабільність вихідної потужності менш, ніж 3%; 
- нестабільність довжини хвилі менш, ніж 2 нм; 
- діаметр променя 0,8 мм; 
- розходження променя 1,7 мрад; 
- поляризація променя горизонтальна; 
- шум не більше 2%. 
Конструктивно  лазер Mira 900-F складається з лазерної головки і контролера, в 
яких розміщені детектори, вимірювач рівня потужності, швидкий фотодіод, датчик 
вологості, набір оптики X-Wave, що забезпечує діапазон перестроювання  від 700 до 
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900нм. Оптичні елементи лазерної головки лазера Mira 900-F показані на рисунку 
3.4.1 [125]. 
 
Рисунок 3.4.1 - Оптична схема лазерної головки лазера Mira 900-F 
 




Рисунок 3.4.3 - Лазера Mira 900-F 
 
Випромінювання, створене лазером Mira 900-F, являється джерелом основної 
гармоніки для генератора гармонік Model 0-050. 
 
3.1.3 Генератор гармонік Model 0-050 
 
Надшвидкий  генератор гармонік Model 0-050 представляє собою систему 
розширення в більш короткохвильову область випромінення для лазерів на кристалі 
Titanium:sapphire за рахунок не лінійності кристала. З цією системою будь-який над 
швидкий Titanium:sapphire лазер може бути перелаштованим на більш короткі 
довжини хвиль. В діапазоні основної довжини хвилі від 700 до 900 нм, наприклад, 
довжини хвиль генератора другої гармоніки (SHG) можуть  установлюватися від 350 
до 450 нм, і довжини хвиль генератора третьої гармоніки (ТHG) можуть  
установлюватися від 233 до 300 нм. 
Технічні характеристики генератора гармонік Model 0-050 [126]: 
- довжина хвилі, нм: стандартна (700-900); опціонно (900-1000); 
- висота пучка променя 120 мм; 
- поляризація горизонтальна; 
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- довжина хвилі другої гармоніки (SHG), нм: коротка (350-400); середня (400-450); 
довга (450-500); 
- довжина хвилі третьої гармоніки (ТHG), нм: коротко-середня (233-300); середньо-
довга (260-333). 
Оптична схема  генератора гармонік Model 0-050 показана на рисунку 3.5.1. 
 
Рисунок 3.5.1 - Оптична схема генератора гармонік Model 0-050 
 




Для ефективного перетворення довжини хвилі в фіолетову і синю області 
спектру, фокусування вхідного променя від широкополосних дзеркал 2 виконується 
відбивним сферичним дзеркалом 3. Дзеркало 3 фокусує промінь основної гармоніки з 
горизонтальною поляризацією Titanium:sapphire на кристал 11 SHG, щоб створити 
синє світло. Кристал 11 може бути нахиленим під кутом для отримання фазового 
синхронізму і може переміщуватися для точного фокусування основної гармоніки. 
Промені основної і другої гармоніки коліміруються за допомогою 
діелектричного дзеркала 4. Оскільки для потреб комплексу система оптики INRAD 
H/N 5-050 працює тільки на генерацію другої гармоніки, то в подальшому  основна і 
друга гармоніки розділяються,тобто реколліміруються дзеркалом 6 (вказано 
пунктиром) і виводяться із генератора гармонік через окремі оптичні отвори (виходи 
13-13 і 13-14 відповідно). Основна гармоніка виділяється за допомогою дзеркал 13, а 
друга гармоніка за допомогою дзеркала 18 і поступає через світлопровід на  об’єкт 
опромінення. 
На рисунку 3.5.1 також показані оптичні елементи схеми генерації третьої 
гармоніки. Але вона в комплексі не використовується і є опціонною.  
 
3.1.4.Засоби вимірювання, інструменти та приладдя 
 
При роботі комплекса необхідне живлення та охолодження яке  забезпечує блок 




Рис. 3.6 – Блок охолодження та блок живлення 
 
При експлуатації комплексу необхідно контролювати дві основні метрологічні 
характеристики комплексу – потужність і довжина хвилі лазерного випромінювання. 
Для  вимірювання потужності  лазерного випромінювання використовують 
вимірювач потужності  FieldMaster TM GS, який входить до складу комплексу і 
забезпечує вимірювання потужності  неперервного випромінювання в діапазоні від 1 
нВт до 5 кВт в і енергії імпульсного випромінювання в діапазоні від 1 мкДж до 20 Дж 
[127].  
Напівпровідникові і теплові датчики FieldMaster GS забезпечують вимірювання 
потужності в широкому спектрі довжин хвиль від 0,19 до 10,6 мкм. 
Для  вимірювання спектральних характеристик лазерного випромінювання 
використовують спектрометр оптичний HR2000+, який входить до складу комплексу і 
забезпечує вимірювання в діапазоні від 200 до 1100 нм з високою оптичною 




Рисунок 3.7 Вимірювач потужності FieldMaster TM GS та спектрометр 
оптичний HR2000+ 
 
Поляризація лазерного випромінювання визначалась за допомогою призми Глана-
Тейлора, яка закріплена в пристрої для її повороту рис.3.8. 
 
Рисунок 3.8 Призма Глана–Тейлора та пристрій її кріплення. 
Розсіяне випромінювання надходить до пересувного(мобільного) уловлювача 
спектрометра 8 рис.3.9. Потужність розсіяного випромінювання визначаємо за 
допомогою вимірювальної головки рис.3.9, яка є складовою частиною  пересувного 




Рисунок 3.9 Мобільні уловлювачі лазерного випромінювання для вимірювання 
довжини хвилі та потужності відповідно. 
 
Вимірювання часу тривалості імпульсу визначаємо за допомогою пристрою 
Autocorrelator Mini [129]. Отриманий час тривалості імпульсу приблизно дорівнював 
150 фемтосекунд рис.3.10. 
 




Вимірювання температури визначаємо за допомогою цифрового мультиметра 
DT 838 [130], який оснащений термопарою ТП-01. Термопара встановлювалась в 
біотканину на глибинах 1,2.5,5 мм. Тривалість вимірювання температури на кожній 
глибині 1,5,10 с. 
 
3.2 Методика проведення вимірювань параметрів здорової та патологічної 
біотканини. 
1. Попередня підготовка. 
1.1 Завчасно отримуємо від національного інституту раку зразки 
патологічної та здорової біотканини у вигляді кубиків товщиною 
(1,5,10мм). 
1.2 Зразок біотканини розміщуємо на пластину та закріплюємо його. 
2 Проведення досліджень. 
2.1 Вмикаємо блок охолодження. Встановлюємо температуру 17 С див 
рис.3.6.  
2.2 Після охолодження води до температури< 19 С, вмикаємо комплекс до 
мережі 220 В та 50 Гц. Чекаємо 20 хв для прогріву елементів резонатора.  
3 При роботі в оптичному діапазоні 750-900 нм: 




Рис.3.11 Оптична схема для роботи в оптичному діапазоні 750-900нм. 
3.2 Отримуємо фемтосекундний режим генерації за допомогою регулювання 
розміру щілини.  
3.3 За допомогою Фільтра Ліо рис.3.12 встановлюємо необхідну довжину 
хвилі, контролюючи ії спектрометром на екрані монітора ПЕОМ. 
 
Рис.3.12 Фільтр Ліо. 
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3.4 За допомогою регулятора потужності на блоці живлення лазера накачки 
встановлюємо потужність випромінювання 400 мВт.  
3.5 За допомогою призми Глана-Тейлора визначаємо поляризацію лазерного 
випромінювання.  
3.6 Розташовуємо зразок біотканини на тримачі. 
3.7 Після вимірювання поляризації лазерний промінь направляємо на 
біотканину. 
3.8 Аналіз розсіяного випромінювання: 
3.8.1 Розсіяне випромінювання надходить до пересувного(мобільного) 
уловлювача спектрометра 8, який встановлюємо на відстані 5см на різник 
кутах (60,75,105,120) від біотканини та знімаємо спектральні 
характеристики  випромінювання розсіяного від біотканини. Схема 
розташування мобільного уловлювача спектрометра та мобільного 
уловлювача вимірювання потужності зображена нарис.3.13.  
 
Рис.3.13 Схема розташування мобільного уловлювача спектрометра та 
мобільного уловлювача вимірювання потужності. 
 
3.9 На цих кутах та на такій же відстані вимірюємопотужність розсіяного 
випромінювання за допомогою пересувного (мобільного) вимірювача 
потужності 10. Отримані результати оброблюємо в програмі Excel. 
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3.10 На відстані 5см вимірюються спектральні характеристики на 5-тьох кутах 
(60,75,105,120), за допомогою пересувного (мобільного) спектрометра 8. 
3.11 На відстані 5см вимірюється потужність випромінювання  на 5-ьох кутах 
(60,75,105,120), за допомогою вимірювача потужності 10. Схема 
розташування мобільного уловлювача спектрометра та мобільного 
уловлювача вимірювання потужності зображена на рис.3.14. 
 
Рис.3.14 Схема розташування мобільного уловлювача спектрометра та 
мобільного уловлювача вимірювання потужності. 
 
3.12 За допомогою вимірювача температури 12 проводилось вимірювання 
температури. Термопара ТП-01 встановлювалась в біотканину на 
глибинах 1,2.5,5 мм. Тривалість вимірювання температури на кожній 
глибині з інтервалом 1,5,10 с. 
3.13 Після отримання всіх параметрів у фемтосекундному режимі лазер 
перемикався на неперервний режим і дослідження повторювалися (пп.3.3 
– 3.13).. 
4 При роботі в оптичному діапазоні 375-450нм: 
4.1 Збираємо оптичну схему вимірювання згідно рис.3.15 (додатково 
використовується генератор гармонік 6 який перетворює вихідне 
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випромінювання фемтосекундного  лазера в синю область спектру (375-
450) нм шляхом подвоєння його частоти). 
 
Рис.3.15 Оптична схема для роботи в оптичному діапазоні 375-450нм. 
 
4.2 Отримуємо фемтосекундний режим генерації за допомогою регулювання 
розміру щілини. 
4.3 За допомогою Фільтра Ліо встановлюємо необхідну довжину хвилі, 
контролюючи ії спектрометром на екрані монітора ПЕОМ рис3.16. 
4.4 За допомогою регулятора потужності на блоці живлення лазера накачки 
встановлюємо потужність випромінювання 150 мВт.  
4.5 Проводимо дослідження згідно пп. 3.5 – 3.13. 
 Отримані спектри здорової та патологічної біотканини оброблюємо та 
аналізуємо на комп’ютері за допомогою програми OriginPro. Дослідження зразка 
проводяться не більше 3 годин після отримання, щоб не втратити початкові 





3.3 Висновки до розділу 3 
 
1. Розроблена експериментальна медико-біологічна дослідницька установки на 
базі фемтосекундного лазера для дослідження оптичних параметрів  та характеру 
зміни температури патологічних та здорових біотканин. 
2. Розроблена методика  комплексного аналізу взаємодії лазерного 
випромінювання фемтосекундної тривалості з біологічними тканинами для 
отримання параметрів(Pвід., Pпрох., λвід, T), які дозволяють ідентифікувати патологічну 






















ОСНОВНІ ЗАКОНОМІРНОСТІ ВПЛИВУ ЛАЗЕРНОГО 
ФЕМТОСЕКУНДНОГО ВИПРОМІНЮВАННЯ НА ЗДОРОВУ І 
ПАТОЛОГІЧНУ БІОЛОГІЧНУ ТКАНИНУ 
 
 В даному розділі розглядаються чотири способи (за: сигналом флуоресценції, 
потужністю відбитого променя, температурою та  потужністю променя, що 
проходить через біотканину) ідентифікації патологічної біотканини, які разом 
нададуть можливість дати характерну оцінку біологічній тканині. Також 
представлена математична модель, яка дозволяє отримати розрахунки розподілу 
температури при початковій температурі 37°С. Похибка при верифікації 
математичної моделі та даних с експериментальних досліджень при початковій 
температурі 20°С не перевищувала 10%. Це надає можливість оцінити вплив 
лазерного фемтосекундного випромінювання на живу біологічно тканину та 
отримати відмінність між здоровою та патологічною біотканиною. Характерна 
відмінність здорової та патологічної біотканини під впливом лазерного 
фемтосекундного випромінюванням за чотирма параметрами(флуоресценція, 
потужність відбитого променя, температура та  потужністю променя, що проходить 
через біотканину) записується в створену базу, за якою можливо оцінити стан 












4.1 Закономірності зміни спектрів флуоресценції від різновиду (патологічної, 
здорової) біологічної тканини. 
 
На даний момент флуоресцентні методики стають основою для діагностики 
деяких шкірних захворювань [131, 132]. При певних патологіях вогнище ураження 
знаходиться в епідермальному шарі (наприклад, при псоріазі) і 
спектрофлуоріметрічні дослідження епідермісу можуть давати інформацію про 
зміни складу флуорофоров і стану тканини. З іншого боку, при експериментальному 
визначенні параметрів поглинання і розсіювання біооб'єкту (особливо в УФ 
області), необхідно враховувати флуоресцентні властивості, тому власне світіння 
зразка може спотворити результати фотометричних змін. 
В літературі відсутня інформація про спектри флуоресценції складових частин 
(епідермісу, дерми, жиру, м’язової тканини) внутрішніх органів людини при 
збудженні в різних спектральних областях, є дані тільки лише для шкіри в цілому  
[133]. 
Застосована методика отримання флуоресцентних спектрів дозволяє отримати 
спектри флуоресценції патологічної та здорової біотканин органів людини. 
Флуоресцентна діагностика високочутлива, універсальна і відносно проста у 
застосуванні як метод, який допускає комбіновану діагностику та можливість 
роботи в реальному часі без пошкодження досліджуваної тканини. Використання 
методу в діагностиці різних захворювань обумовлено тим, що в процесі розвитку 
патології відбуваються біохімічні зміни в тканині, а отже, змінюється відносний 
вміст основних флуорофоров і хромофорів, змінюються морфологічні і гістологічні 
параметри тканини і, як результат їх внесок у загальний спостережуваний спектр 
флуоресценції тканини. 
Аналіз спектрів флуоресценції здорової біологічної тканини і злоякісної 
пухлини проводився під час опромінення лазерним променем на різних довжинах 
хвиль в діапазоні 350-450 нм. Дослідження виконувались на пухлинах різних 
органів. Типові спектрограми приведені на рис. 4.2-4.5. Для дослідження були 
обрані 3 зони: центральна частина новоутворення; периферія новоутворення (зона 
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візуальної кордону зі здоровою тканиною); незмінена тканина (здорова). Для кожної 
локалізації проводилося 3-4 вимірювання, отримані дані усереднювалися. 
Схема дослідження спектрів флуоресценції представлена на рис. 4.1. Сигнали 
флуоресценції реєструвалися на відстані 10мм від біологічної тканини та на різних 
кутах нахилу відносно горизонтальної осі О-О/. Експериментальні дослідження 
показали, що найбільш інформативним діапазоном для зняття спектрів 
флуоресценції являються кути 60-120°. 
 
Рис 4.1 Схема дослідження спектрів флуоресценції 
 
У зв'язку з тим, що спектри флуоресценції можуть залежати від особливостей 
структури та складу досліджуваної ділянки, для отримання достовірних даних 
проводився набір даних. При проведенні флуоресцентної діагностики отримували 
велику кількість спектрів (не менше 8 від кожної біотканини). З даних обчислювали 
середні значення інтенсивності флуоресценції нормальних ділянок і флуоресценції 
пухлини для кожної біотканини. Ці значення використовувалися для визначення 
здорової та патологічної біотканини різних органів. 
 На рис. 4.2 показані спектри флуоресценції патологічної та здорової тканини 
стравоходу при збудженні випромінюванням довжиною хвилі 400нм. Представлені 
спектри отримані за декількома зразками [134] (див. додаток В) у різних місцях 
локалізації пухлини. Дослідження проводилися на різних довжинах хвиль 350нм-





біотканиною була довжина хвилі 400нм. Спектрограма, наведена на рис. 4.2, показує 
відмінність в флуоресценції здорової тканини та злоякісної пухлини стравоходу. 
 
Рис. 4.2Спектри флуоресценції патологічної та здорової біотканини 
стравоходу. 
1 – Флуоресценція здорової тканини. 
2 – Флуоресценція середини пухлини 
3 – Флуоресценція пухлини недалеко від границі 
4 – Флуоресценція границі пухлини  
 
 Як видно, флуоресценція здорової біотканини стравоходу 1 має невелику 
інтенсивність сигналу. Завдяки проведеним експериментам, див. додаток В, 
знайдена закономірність відмінності флуоресценції здорової біотканини стравоходу 
від патологічної а саме:  
- підсилення інтенсивності в діапазоні 475-525нм;  
- поява двох піків інтенсивності в діапазоні 600-700 нм у зв’язку з тим, що в 
процесі розвитку патології відбуваються біохімічні зміни в тканині змінюється 
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відносний вміст основних флуорофоров і хромофорів, змінюються 
морфологічні і гістологічні параметри тканини.  
Також було знайдено закономірність різниці флуоресценції сигналу 
патологічної біотканини стравоходу від місця зняття сигналу. Дослідження 
показали, що найбільш інформативним для ідентифікації патологічної біотканини 
стравоходу є зняття флуоресцентного сигналу на границі пухлини, так як 
відбуваються істотні біохімічні зміни біотканини, а у центрі пухлини процеси 
завершилися і тканина входить у стадію некрозу. В зв’язку з цим сигнал 
флуоресценції набагато слабший ніж на границі. 
 
Рис. 4.3 Спектри флуоресценції патологічної та здорової біотканини легень. 
1 – Флуоресценція здорової тканини. 
2 – Флуоресценція середини пухлини 
3 – Флуоресценція пухлини недалеко від границі 





Як видно з приведеної спектрограми рис. 4.3 та з додатку В, існує суттєва 
відмінність в флуоресценції здорової біотканини та злоякісної пухлини легень, у 
зв’язку з змінами морфологічних і гістологічних параметрів тканини. Важливим є 
наявність сигналу люмінесценції в діапазоні 540 – 570 нм на границі пухлини, який 
відсутній в сигналі від здорової тканини. Також спостерігається закономірність 
різниці інтенсивності сигналу флуоресценції здорової та патологічної біотканини 
легень в діапазоні 475-525нм, та 575-625нм, яка обумовлена біохімічним змінами в 
біотканині. 
 
Рис. 4.4 Спектри флуоресценції здорової та патологічної біотканини шлунку. 
1 – Флуоресценція здорової тканини. 
2 – Флуоресценція середини пухлини 
3 – Флуоресценція пухлини недалеко від границі 




 Спектри флуоресценції здорової та патологічної біотканини шлунка 
відображено на рис.4.4. Із зіставлення динаміки інтенсивності флуоресценції різних 
біотканин (здорової і патологічної біотканини шлунка) видно, що інтенсивність 
флуоресценції патологічних біотканин шлунка більше ніж у здорової біотканини, 
що викликано процесами розвитку патології та біохімічними змінами в тканині. 
Завдяки зміні морфологічних та гістологічних параметрів тканини зберігається 
закономірність появи піку флуоресценції на границі пухлини в діапазоні 575-625 та 
поява піку в діапазоні 640-660 нм. Обумовлене тим ,що при протіканні патологічних 
процесів в тканинах змінюється відносний зміст в них флуорофорів (колагену, 
еластину, протопорферина), а також міняється просторова структура (морфологія) 
тканини. 
 
Рис. 4.5 Спектри флуоресценції здорової та патологічної біотканини тіла 
матки. 
1 – Флуоресценція здорової тканини. 
2 – Флуоресценція середини пухлини 
3 – Флуоресценція границі пухлини  
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 Спектрограма, що зображена  рис.4.5, показує відмінність в флуоресценції 
здорової та злоякісної біотканини тіла матки. Як видно, флуоресценція здорової 
біотканини тіла матки 1 має невелику інтенсивність сигналу, а сигнал флуоресценції 
пухлини 2,3 - значно більшу інтенсивність. Також є закономірність появи двох піків 
флуоресценції сигналу у патологічній тканині тіла матки в діапазоні 540-560нм та 
590-620нм. 
 Спостережувані закономірності дозволяють сформулювати можливий 
механізм формування бази спектрів флуоресценції здорових і патологічних 
біотканин різних органів людини. В спектрах флуоресценції різних досліджуємих 
зразків спостерігається стійко відтворювані піки флуоресценції, що є характерно для 
патологічної біотканини. При збудженні в діапазоні 380-400 нм відзначено 
зрушення положення максимуму спектрів флуоресценції в область більших довжин 
хвиль 600-700 нм. Також спостерігається закономірність різниці інтенсивності 
флуоресценції патологічної та здорової біотканини різних органів. Однією з 
закономірностей являється збільшення інтенсивності від центру пухлини до її 
границі, що надає змогу локалізувати пухлину. 
 У всіх розглянутих біологічних тканинах реєструвалися спектри з великою 
різницею інтенсивності автофлуоресценції здорової та патологічної тканини і 
характерними максимумами на 370 нм і 440 нм. Характерною особливістю всіх 
проведених нами вимірювань є значно знижена інтенсивність автофлуоресценціі у 
вогнищі малігнізації. Інтенсивності спектрів автофлуоресценціі раку 
розташовувалися в інтервалі від 0,1 до 0,5 відносних одиниць. Усі закономірності 
обумовлені тим, що в процесі розвитку патології відбуваються біохімічні зміни в 
тканині, а отже, змінюється відносний вміст основних флуорофоров і хромофорів, 
змінюються морфологічні і гістологічні параметри тканини. Автофлуоресцентна 
спектроскопія є простим, безпечним, неінвазивним методом і може бути 
рекомендована в якості експрес-діагностики для виявлення злоякісних 
новоутворень, що дозволяє проводити первинний скринінг при формуванні груп 
ризику по розвитку онкологічних захворювань. 
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4.2 Закономірності впливу здорової та патологічної біотканини на потужність 
відбитого та поглинутого випромінювання. 
  
У даному розділі визначається поглинута та відбита потужність лазерного 
фемтосекундного випромінювання від здорової та патологічної біотканини. Вибір 
даного виду тканин обумовлений проблемою, яка пов’язана з неможливістю 
своєчасної діагностики злоякісних новоутворень. У дисертаційній роботі 
запропоновано дві схеми визначення потужності здорової та патологічної 
біотканини, а саме за експериментальними вимірами значення потужності 
випромінювання, відбитого від зразка, та що пройшло поза зразок в здорових та 
патологічних біотканинах див. рис 4.6, методика більш детально описана у розділі 3. 
  
Рис. 4.6 Схеми визначення потужності випромінювання, відбитого від зразка, 
та що пройшло поза зразок в здорових та патологічних біотканинах. 
 
 У зв'язку з тим, що сигнал потужності може залежати від особливостей 
структури та складу досліджуваної ділянки біотканини, для отримання достовірних 
даних проводився набір даних. При проведенні експериментальних досліджень 
отримували велику кількість виміряних сигналів (не менше 8 від кожної 
біотканини). З даних обчислювали середні значення потужності нормальних ділянок 
і пухлин для кожної біотканини. Ці значення використовувалися для визначення 
здорової та патологічної біотканини різних органів. Дослідження характеристик 
випромінювання, відбитого від зразка, та що пройшло поза зразок здорової та 
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патологічної біотканини проводилися під впливом лазерного випромінювання 
потужністю 400 мВт на різних довжинах хвиль в діапазоні 700-900 нм. 
 На рис. 4.7 зображено відбиті сигнали потужності від патологічної та здорової 
біотканини стравоходу при збудженні випромінюванням потужністю 400млВт на 
довжині хвилі 800нм. Представлені сигнали отримані за декількома зразками [135, 
136] (див. додаток В). Отримані експериментальні дані усереднюються за 
допомогою програми Origin Pro і графік набуває форму параболи. Це надає змогу 
обчислити усереднені дані відбитої потужності від досліджуваної біологічної 
тканини на куті 90°, які неможливим отримати експериментально тому, що 
вимірювач потужності перекриває хід променя на цьому куті. 
 
Рис. 4.7 Відбитий сигнал потужності від здорової та патологічної біотканини 
стравоходу. 
 
 На даному графіку можна спостерігати особливість більшого значення 
відбитого сигналу потужності здорової біологічної тканини ніж сигналу відбитої 
потужності патологічної біотканини, що надає нам змогу діагностувати патологічну 
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біотканину за допомогою різниці відбитого сигналу між здорової та патологічної 
біотканини стравоходу. Спостережена різниця між сигналами відбитої потужності 
здорової та патологічної тканини обумовлена біохімічними змінами в тканині, як 
результат патологічна тканина поглинає більше випромінювання ніж здорова. У 
багатьох випадках досліджуваної патологічної біологічної тканини стравоходу 
сигнал відбитої потужності не перевищував 1мкВт. На відміну від патологічної 
тканини здорова біотканина стравоходу  на кутах 75-105° перевищувала показник в 
1мкВт, а  за допомогою усереднення графіка  можна спостерігати показних відбитої 
потужності на куті 90° Р=1,4 мкВт, який значно перевищує показник відбитої 
потужності у патологічної біотканини майже на 40%. Ця закономірність надає змогу 
оцінити та ідентифікувати патологічну біотканину стравоходу. 
На графіку рис. 4.8 зображено сигнал потужності поза зразком під різними 
кутами нахилу до здорової та патологічної біотканини стравоходу. За допомогою 
програмного забезпечення Origin Pro усереднюємо графік і отримаємо параболічну 
картинку, яка надає змогу оцінити сигнал потужності лазерного випромінювання, 
що проходить через здорову та патологічну біотканину стравоходу. Як видно з 
графіку рис 4.8 та графіків [137] (див. додаток В) сигнал пропускної потужності у 
здорової біотканини більший на 20%, що викликано зміною морфологічні і 
гістологічні параметрів тканини в процесі розвитку патології, це надає нам змогу 








Рис. 4.8 Сигнал потужності поза зразком здорової та патологічної біотканини 
стравоходу. 
 
Дослідження проводилися на різних довжинах хвиль 700 нм – 900 нм. 
Найкращим для отримання наглядної різниці між здоровою та патологічною 
біотканиною була довжина хвилі 850 нм тому, що в цьому випадку різниця між 
сигналам у відсотковому співвідношенні найбільша. На основі отриманих середніх 
значень відбитої потужності та потужності поза зразком, було визначено 
закономірність відмінності здорової від патологічної біотканини стравоходу: 
1. Сигнал потужності відбитий від здорової біотканини стравоходу більший 
ніж від патологічної біотканини на 30-40%. 
2. Сигнал потужності поза зразком здорової біотканини стравоходу також 
більший ніж від патологічної біотканини на 20%-30%. 
На основі отриманих залежностях можна зробити висновок про те, що 
патологічна біотканина стравоходу має значно більшу поглинальну здатність. Це 
обумовлено тим, що в процесі розвитку патології відбуваються біохімічні зміни в 
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тканині, змінюються морфологічні і гістологічні параметри тканини. Важливою 
особливістю є різниця сигналів потужності здорової та патологічної біотканини на 
всіх отриманих кутах огляду 60-120°. Спостережувана залежність надає нам змогу 
ідентифікувати патологічну біотканину стравоходу за різницею відбитого сигналу 
потужності та сигналу, що проходить через здорову та патологічну біотканину.  
На рис. 4.9 показано відбиті сигнали потужності патологічної та здорової 
тканини шлунку при збудженні випромінюванням довжиною хвилі 850нм та 
потужністю 400 мВт. 
 
Рис 4.9 Відбитий сигнал потужності від здорової та патологічної біотканини 
шлунку. 
 
Як видно з отриманих графіків, можна спостерігати ту ж саму залежність 
більшого на 30% відбитого сигналу потужності здорової біотканини ніж відбитого 
сигналу потужності від патологічної біотканини. При проведенні досліджень та 
усередненні значень відбитої потужності від різних біотканин залишається 
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незмінною закономірність значно більшого сигналу у здорової біотканини ніж у 
патологічної біотканини [137] (див. додаток В), обумовленого біохімічними змінами 
у патологічній тканині. Доцільно проводити дослідження на всіх кутах нахилу 
уловлювача оскільки буде спостерігатися повна картина відбитих сигналах 
потужності здорової та патологічної біотканини. Це надасть змогу повністю оцінити 
стан та різницю між здоровою та патологічної біотканиною. 
На графіку рис. 4.10 зображено сигнал потужності, що проходить під різними 
кутами нахилу до здорової та патологічної біотканини шлунку. 
 
Рис. 4.10 Прохідний сигнал потужності здорової та патологічної біотканини 
шлунку. 
 
Отриманий усереднений параболічний графік надає нам змогу оцінити сигнал 
потужності лазерного випромінювання, що пройшов через здорову та патологічну 
біотканину шлунку. Як видно з графіку та графіків [137] (див. додаток В) сигнал 
потужності поза зразком у здорової біотканини шлунку більший на 20%-30%. 
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Спостережувана залежність надає нам змогу ідентифікувати патологічну біотканину 
шлунку за різницею прохідного сигналу потужності. 
Для ідентифікації патологічних утворень доцільніше використовувати лазерне 
випромінювання з довжиною хвилі 850нм, тому що при цій довжині хвилі більша 
інформативність показників відбитої та потужності поза зразком від біологічної 
тканини. При вивченні графіків, виявлені наступні закономірностіу всіх 
представлених сигналах потужності, а саме сигнал потужності відбитий від здорової 
біотканини  більший ніж від патологічної біотканини на 30-40% та сигнал 
потужності поза зразком здорової біотканини стравоходу також більший ніж від 
патологічної біотканини на 20%-30%.  
Завдяки розробленій методиці зняття відбитих сигналів потужності з 
біологічних тканин та сигналів що пройшли через біологічну тканину під дією 
фемтосекундного лазерного випромінювання та отриманим закономірностям 
можливо ідентифікувати патологічні біотканини. 
 
4.3 Закономірності зміни розподілу температури в багатошаровій біологічній 
тканині при її нагріванні під дією фемтосекундного лазерного випромінювання. 
 
При проведенні експериментальних досліджень отримували велику кількість 
виміряних сигналів (не менше 6 від кожної біотканини). Перед кожним заміром 
температури давали час охолодитися біотканині у фізичному розчині кімнатної 
температури 20°С. З даних отримували середні значення температури нормальних 
ділянок і пухлин для кожної біотканини. Ці значення використовувалися для 
визначення здорової та патологічної біотканини різних органів. Дослідження 
температури здорової та патологічної біотканини проводилися під впливом 
лазерного випромінювання потужністю 400млВт на різних довжинах хвиль в 
діапазоні 700-900нм. Температурні заміри проводилися на глибині 1-10мм в 
біологічній тканинідив. рис.4.11. Дослідження виконувались на здорових та 
патологічних біологічних тканинах шлунку та стравоходу. Експериментальні  





Рис. 4.11 Схема визначення температури біотканини під дією лазерного 
випромінювання. 
  
На рис.4.12 зображено розподіл температури по глибині здорової біотканини 
стравоходу, що викликано лазерним випромінювання потужністю 0.4Вт тривалістю 
від 1 до 10с. Заміри температури проводилися на глибині 1мм, 3мм, 6мм, 10мм. За 
допомогою програмного забезпечення Origin Pro оброблюємо результати та 
апроксимуємо їх. З отриманих даних [135] (див. додаток В) видно, що найбільшу 
температуру в глибині біологічних тканин під впливом лазерного випромінювання 




Рис 4.12 Розподіл температури по глибині здорової біотканини стравоходу. 
 
Як видно з графіку експериментального дослідження розподілу температури 
по глибині здорової біотканини стравоходу, максимальна температура  досягає 
значення 37 °С на 10 секунді лазерного впливу. Також можна відмітити, що 
температура не розповсюджується глибше ніж 3 мм на 1с взаємодії лазерного 
випромінювання з біотканиною, а при тривалості 10с температура 
розповсюджується на глибину 8 мм . 
На графіку, який зображений на рис.4.13, спостерігається розподіл 
температури по глибині патологічної біотканини стравоходу, що викликано дією 





Рис 4.13 Розподіл температури по глибині патологічної біотканини 
стравоходу. 
 
На 10 секунді лазерного впливу на патологічну біотканину стравоходу 
температура досягає максимального значення 40 °С. Також можна відмітити, що 
температура не розповсюджується глибше ніж 6 мм на 1с взаємодії лазерного 
випромінювання с біотканиною, а при тривалості 10с температура 
розповсюджується на глибину 9 мм. Таким чином одразу після початку взаємодії 
лазерного випромінювання та патологічною біотканиною вже на першій секунді 
його впливу накопичується значна температура. Це обумовлено біохімічними 
змінами в патологічній біотканині, при яких змінюються морфологічні і гістологічні 
параметри тканини і, як результат, патологічна біотканина поглинає та утримає 
тепло. 
На рис. 4.14 зображено співвідношення розподілу температур по глибині 





Рис. 4.14 Розподіл температури по глибині здорової та патологічної 
біотканини стравоходу. 
 
З графіку видно, що температура в патологічній тканині на глибині 1мм 
більша ніж у здорової приблизно на 3°С, це обумовлено тим, що у патологічній 
біотканині відбулися зміни на біохімічному рівні  і як результат змінився коефіцієнт 
поглинання. Завдяки ньому і накопичується більше тепло ніж у здорової біотканини. 
На глибині 6-10 мм різниця температур не є високою і може бути викликано 
похибкою вимірювань, отже для оптимального оцінювання біотканини важливим є 
зняття температури на глибинах від 1-3 мм. 
Таким чином розглянувши всі експериментальні дослідження розподілу 
температури по глибині здорової та патологічної біотканини стравоходу та шлунку 
[135] (див. додаток Д) можна зробити висновок про те, що патологічна біотканина 
більше накопичує тепло ніж здорова біотканина це пояснюється тим, що у процесі 
утворення патології змінюються морфологічні і гістологічні параметри тканини. 
Отже можна зробити висновок про те, що за різницею розподілу температур 




4.4 Верифікація теоретичних та експериментальних досліджень розподілу 
температури в багатошаровій біологічній тканині при іі нагріванні під дією 
лазерного випромінювання. 
 
 У даному розділі розглядається верифікація експериментального дослідження 
розподілу температури по глибині здорової біотканини та числового моделювання 
розподілу температури в багатошаровій біологічній тканині  під дією лазерного 
випромінювання. Данні верифікації та розрахунок похибок представлені у 
таблиці 4.1.  
Таблиця 4.1 - 
Результати зіставлення даних числового розрахунку з експериментальним 
 Час дії лазерного випромінювання на 
біотканину 1 с 
Час дії лазерного випромінювання на 
біотканину 10 с 
x , 
мм 
Розподіл температури по 
глибині біотканини, С  
Похибка, 
% 
Розподіл температури по 








1 31,05 32 3,059581 38,122 37,3 -2,15624 
3 20,155 21,6 7,169437 21,172 22,6 6,744757 
6 20 20,3 1,5 20 20,6 3 
10 20 20 0 20 20 0 
Примітка: )1 –  крок інтегрування за часом 0,1 с;  кількість вузлів 62379 та кількість 
елементів 14240 числової моделі. 
 
Як видно з розрахунку похибка не перевищує 10%. На рис 4.15 представлено 
графіки співставлення даних експериментального дослідження розподілу 
температури по глибині здорової біотканини та числового моделювання розподілу 
температури в багатошаровій біологічній тканині  під дією лазерного 






Рис 4.15 Співставлення даних експериментального дослідження та 
моделювання розподілу температури по глибині у біологічних тканинах на 
різних проміжках часу 1с,5с,10с. 
 
 Виходячи з отриманих результатів співставлення експериментальних 
досліджень і теоретичного моделювання, можна зробити висновок про те, що 
розроблену числову модель розподілу температури в багатошаровій біологічній 
тканині під дією лазерного випромінювання можна використовувати для 
ідентифікації здорової біологічної тканини. Числове моделювання при початковій 
температурі біотканини 20 °С дозволяє з високою точністю (приблизно 10%) 
визначити розподіл температури в багатошаровій біотканині під дією лазерного 
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випромінювання. Для ідентифікації патологічної біотканини в клінічних умовах  з 
модельовано розподіл температури в багатошаровій біотканині під дією лазерного 
випромінювання при початковій температурі зразка Т=37 °С в зв’язку с тим, що 
зразок здорової біологічної тканини в середині організму має температуру 
приблизно 37°С. Результати числового моделювання представлені на рис. 4.16 -4.17 





а – час 1 с; б – 5 с; в – 10 с; г – 15 с 
Рис.4.16 Розподіл температур при нагріванні зразка біотканини під дією 
лазерного випромінювання.  
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 На рис.4.16 представлено розподіл температури, який залежить від часу 
нагрівання багатошарового середовища при початковій температурі 37°С, це 
моделює живу біологічну тканину людини і її компоненти при різних коефіцієнтах 
заломлення. Верхній шар модельованої біотканини (епідерміс) помітно нагрівається. 
Це пов'язано, мабуть, з тим, що в поверхневому шарі лазерне випромінювання при 
заданій довжині хвилі сильно поглинається в основному меланіном. 
 
Рис.4.17 Розподіл температур при нагріванні зразка біотканини під дією 
лазерного випромінювання. 
 
На рис. 4.17 представлена залежність розподілу температури по глибині 
біологічної тканини від часу опроміненням лазером. Можна зробити висновок, що 
вже на десятій секунді безперервного впливу лазера температура на поверхні (0,5 
мм) перевищує приблизно 70ºС і настає помітне обезводнення біологічних тканин. 
Таким чином, модель дозволяє оцінити термічну дію на біотканини і вибрати 
оптимальний час дії, щоб відбувалося рівномірне і тривале нагрівання тканини, 
шляхом виключення негативних реакцій і визначити очікуваної межі зон деструкції 
і некротизації біологічної тканини. Обробка результатів проводилась за допомогою 
програмного забезпечення Origin Pro. 
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Результати числового моделювання, що приведені в таб.4.2 та рис.4.16-4.17 
дають можливість оцінити вплив лазерного випромінювання на “живу”біологічну 
тканину по глибині. 
Таблиця 4.2 - 




Час дії лазерного випромінювання на біотканину 
1 с 5 с 10 с 
Розподіл температури по глибині біотканини, К)-1 
0 351,555 386,754 398,05 
0,2 325,043 354,722 365,219 
0,4 317,837 342,054 351,725 
0,6 313,788 332,644 341,436 
0,8 311,71 325,842 333,722 
1 310,726 321,019 327,982 
1,2 310,294 317,661 323,726 
1,4 310,103 315,19 320,343 
1,6 310,026 313,475 317,785 
1,8 310,008 312,294 315,843 
2 310 311,487 314,363 
2,2 310,002 310,939 313,234 
2,4 310,001 310,595 312,432 
2,6 310 310,374 311,84 
2,8 310 310,235 311,413 
3 310 310,153 311,118 
3,2 310 310,111 310,933 
3,4 310 310,055 310,615 
3,6 310 310,027 310,396 
3,8 310 310,012 310,245 
4 310 310,005 310,139 
4,2 310 310,003 310,062 
4,4 310 310,001 310,04 
4,6 310 310 310,026 
4,8 310 310 310,016 
5 310 310 310,01 
5,4 310 310 310,004 
5,8 310 310 310,002 
6 310 310 310,001 
Примітка: )1 –  крок інтегрування за часом 0,1 с;)1–  кількість вузлів 62379 та 
кількість елементів 14240 числової моделі. 
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 З отриманих результатів числового моделювання при початковій температурі 
37°С можна зазначити, що температурне поле яке викликане лазерним 
випромінювання потужністю 0,4 Вт  проникає у біологічну тканину не глибше 6мм. 
 Таким чином, модель дозволяє варіювати склад біологічних об'єктів, їх 
електрофізичні параметри, теплофізичні характеристики, характерну товщину 
шарів, а також характерні розміри досліджуваної біологічної структури різної 
будови з метою аналізу біофізичних процесів, пов'язаних з термічним впливом 
лазера на верхні шари біотканини. Моделювання такого роду дозволяє не тільки 
знаходити попередні параметри поля лазерного випромінювання, але і виявляти та 
вивчати ефекти відповідних реакцій на лазерну взаємодію при різних рівнях 
організації живої матерії [121]. 
4.5 Особливості пропускання та відбивання бiотканинами лазерного 
випромінювання неперервного та імпульсного режимів 
Дослідження особливостей пропускання бiотканинами лазерного випромінювання 
неперервного та імпульсного режимів проводили на експериментальній установці, 
наведеній на рис. 4.18. 
 
Рис. 4.18 Блок-схема експериментальної установки Фемтосекундний комплекс: 1 – 
БЖ – блок живлення; 2 – БО – блок охолодження; 3 – Verdi V-10; 4 – Mira Optima 
900-F; 5 – генератор гармонiк Model 0-050, Блок вимiрювань; 6 – поляризатор, 7 – 
тепловi та оптичнi датчики, Блок реєстрацiї; 8 – спектрометр HR2000+; 9 – 
вимiрювач потужностi Field Master GS; 10 – цифровий вимiрювач температури 
мультиметр DT 838 з термопарою ТП-01; 11 – ПК – персональний комп’ютер 
116 
 
Лазерне випромiнювання з такими характеристиками: 𝜆 = 800 нм, 𝑃 = 400 мВт, 
проходило крiзь зразки бiотканин та реєструвалося у рiзних напрямках рухливим 
датчиком вимiрювача потужностi, який розмiщувався на вiдстанi 50 мм поза 
зразком. Це дозволило визначити кутовi залежностi коефiцiєнта пропускання, 
наведенi на рис. 4.19. Неперервній режим отримували завдяки збільшенню розміра 
щілини, тоді втрати слабких імпульсів зменшуються, і за рахунок випадкових 
флуктуаційних процесів в резонаторі режим зривається, а лазер переходить в CW 
режим. 
 
Рис. 4.19 Iндикатриси коефiцiєнтiв пропускання лазерного випромiнювання 
зразками бiотканин: 1 – фемтосекундний режим, здорова бiотканина, 
2 – фемтосекундний режим, патологiчна бiотканина, 3 – неперервний режим, 
здорова бiотканина 
 
На рис. 4.20 схематично зображено особливостi кутового розподiлу 





Рис. 4.20 Схематичне зображення пропускання зразками здорових бiотканин 
лазерного випромiнювання рiзних ре жимiв: а – неперервного, б – фемтосекундного 
 
Як видно з рис. 4.20, існує кутова закономiрнiсть проникнення неперервного 
та фемтосекундного лазерного випромiнювання крiзь бiотканини, яка характерна 
для рiзних її типiв. А саме, розсіяне випромінювання за зразком на напіввисоті 
кутового профілю становить 30° для неперервного режиму і 60° для 
фемтосекундного режиму. Сумарна потужнiсть, що проходить в цi кути, становить 
48 мВт для неперервного режиму та 67 мВт для фемтосекундного режиму, що 
вiдповiдає 12% та 17% вiд потужностi падаючого випромiнювання. 
Дослiдження оберненого розсiяння лазерного випромiнювання рiзних режимiв 
зразками бiотканин проводилися на експериментальнiй установцi, наведенiй на рис. 
4.18. Розсiяне вiд зразкiв бiотканин лазерне випромiнювання рiзних режимiв 
(неперервне та iмпульсне), реєструвалося датчиком вимiрювача потужностi, який 




Рис. 4.21. Iндикатриси зворотного розсiяння лазерного ви- промiнювання:  
1 – фемтосекундний режим, здорова бiотканина, 2 – фемтосекундний режим, 
патологiчна бiотканина, 3 – неперервний режим, здорова бiотканина 
 
На рис. 4.21 наведено iндикатриси оберненого розсiяння для здорових та 
патологiчних зразкiв бiотканин. Аналiз рис. 4.18-20, дає можливiсть зробити такi 
висновки стосовно особливостей пропускання та розсiяння здоровими та 
патологiчними тканинами рiзних типiв лазерного випромiнюван ня, а саме:  
– зразки здорових тканин поглинають менше, нiж патологiчнi; 
– фемтосекундне випромiнювання поглинається менше, нiж неперервне [137].  
Цi висновки також пiдтверджуються дослiдженнями температурних 
характеристик бiотканин, наведених у (п. 4.3). Необхiдно вiдзначити, що вказанi 
вище особливостi спостерiгаються для бiльшостi видiв м’яких бiологiчних тканин. 
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4.6 Висновки до розділу 4 
 
1. Спостережувані закономірності дозволяють сформулювати можливий 
механізм формування бази спектрів флуоресценції здорових і патологічних 
біотканин різних органів людини. В спектрах флуоресценції різних досліджених 
зразків спостерігаються стійко відтворювані піки флуоресценції. При збудженні в 
діапазоні 380-400 нм відзначено зрушення положення максимуму спектрів 
флуоресценції в область більших довжин хвиль 600-700 нм. Спостерігається 
закономірність різниці інтенсивності флуоресценції патологічної та здорової 
біотканини різних органів. Крім того має місце збільшення інтенсивності від центру 
пухлини до її границі, що надає змогу локалізувати пухлину. 
2. Аналіз спектрів флуоресценції різних органів показав, що такі органи як 
шлунок та стравохід мають майже однакову картину спектрів флуоресценції та їх 
можна віднести до однієї групи з точки зору діагностики. 
3. Сигнал потужності відбитої від здорової біологічної тканини більше ніж 
сигнал потужності відбитої від патологічної біотканини, що надає нам змогу 
діагностувати патологічну біотканину.  
4. Сигнал потужності поза зразком у здорової біотканини шлунку та 
стравоходу більший на 20%-30%. Спостережувані залежності надають  змогу 
ідентифікувати патологічну біотканину шлунку та стравоходу за різницею 
прохідного сигналу потужності. 
5. Розглянувши всі експериментальні дослідження розподілу температури по 
глибині здорової та патологічної біотканини стравоходу та шлунку можна зробити 
висновок про те, що патологічна біотканина більше накопичує тепло ніж здорова 
біотканина, що дозволяє індентифікувати її. 
6. Результати співставлення експериментальних досліджень і теоретичного 
моделювання дають змогу зробити висновок про те, що розроблену числову модель 
розподілу температури в багатошаровій біологічній тканині під дією лазерного 
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випромінювання можна використовувати для ідентифікації здорової біологічної 
тканини.  
7. Сукупний аналіз всіх закономірностей (Pср.від., Pср.прох. , λвід, T1мм- T5мм) 
дозволяє ідентифікувати патологічну біотканину більш точно ніж описані вище 
методи діагностики. 
8. Існує кутова закономiрнiсть поширення неперервного та фемтосекундного 
лазерного випромiнювання крiзь бiотканини, яка характерна для рiзних типiв 
бiотканин. А саме, розсіяне випромінювання за зразком на напіввисоті кутового 





РЕКОМЕНДАЦІЇ ЩО ДО ВИКОРИСТАННЯ ВИПРОМІНЮВАННЯ  
ФЕМТОСЕКУНДНОГО ЛАЗЕРА ДЛЯ РАННЬОЇ ДІАГНОСТИКИ 
ПАТОЛОГІЧНИХ УТВОРЕНЬ 
У першому розділі дисертації (п. 1.3.1) показано, що взаємодію між 
біологічною тканиною та лазерним випромінюванням можна розглядати як 
сукупність хімічних і фізичних процесів характер яких визначається інтенсивністю, 
часом опромінення та механізмом поглинання енергії випромінювання.  
Теоретичні передумови досліджень розподілу температури в багатошаровій 
біологічній тканині при її нагріванні під дією лазерного випромінювання 
представлені у другому розділі дисертації. 
 
5.1 Інформаційні складові та рекомендації використання оптичних параметрів 
та розподілу температури вздовж поперечного перерізу біологічних тканин з 
метою їх використання для ранньої діагностики патологічних утворень 
 
5.1.1 Основна ідея ідентифікації патологічних утворень. Причини 
більшості патології біологічних тканин живого організму вивчені та розроблені 
фізіологами досить докладно. Однак на сьогодні точне визначення пухлині не 
представляється можливим зважаючи на відсутність уявлень про глибинні причини 
перетворення нормальних клітин в пухлину. 
В нормальному (здоровому) стані біологічна тканина має свої певні фізичні і 
хімічні характеристики, при утворенні ракових клітин які мають стійкі зміни в 
структурі чи функціонуванні генома призводить до утворення нового фенотипу 
клітин з особливими властивостями, що ведуть до злоякісного росту. Тобто у 
патологічній біотканині змінюються фізичні та хімічні властивості в порівнянні зі 
здорової біологічною тканиною.  
Як було проаналізовано вище (п 1.2) не існує єдиного методу для діагностики 
всіх органів, головним недоліком самої процедури діагностики є підбір певного 
лазера до певного органу. 
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Отримані закономірності, які описані вище (п. 4.1) дозволяють сформулювати 
можливий механізм формування бази спектрів флуоресценції здорових і 
патологічних біотканин різних органів людини. Потужність розсіяного 
випромінювання від здорової біотканини більше, ніж від патологічної на 20%-30%, 
в наслідок того, що патологічна тканина має більший коефіцієнт поглинання. 
Патологічна біотканина більше накопичує тепло ніж здорова біотканина це 
підтверджується закономірностями які розглянуті у (п. 4.4) що дозволяє 
ідентифікувати її.  
Таким чином, комплексний підхід, що базується на дослідженні: спектрів 
флуоресценції, потужності розсіяного випромінювання та випромінювання, що  
пройшло крізь біотканину, дає можливість розрізнити здорові тканини від 
патологічних. Також такий підхід дає можливість вирізнити межі патологічних 
новоутворень, що принципово важливо під час необхідності хірургічного втручання. 
В свою чергу, аналіз кутового розподілу, розповсюдження світла в біотканинах (п. 
4.6), дозволяє визначати величину щільності потужності різних біотканин, що є 
важливим для розрахунку дози лазерного опромінення при проведенні сеансів 
лазерної терапії.  
Головна ідея методу ідентифікації патологічних біотканин базується на 
сукупному аналізі чотирьох параметрів (Pвід., Pпрох. , λвід, T1мм- T5мм) які отримані при 
взаємодії лазерного фемтосекундного випромінювання с біологічною тканиною. 
Цей метод спрямовано на підвищення інформативності досліджень біологічних 
тканин шляхом отримання додаткових характеристик стану біологічних тканини. 
5.1.2 Структура та рекомендації ідентифікації патологічних біотканин.  
Запропонована автором ідентифікація патологічних тканин на основі 
об`єднання чотирьох параметрів (спектрів флуоресценції, потужності розсіяного 
випромінювання, випромінювання, що пройшло крізь біотканину і температури) 




• встановлення оптимальних характеристик лазерного випромінювання, щоб не 
досягти максимальної температури біологічної тканини при якій відбуваються не 
оборотні зміни 
• комплекс умов для вибору апаратно-програмних засобів 
• методика проведення досліджень 
2. Вимірювання оптичних та теплофізичних параметрів: 
• вимірювання спектрів флуоресценції (λвід). 
• вимірювання сигналу потужності відбитого та поглинутого (Pвід., Pпрох.) 
випромінювання. 
• вимірювання розподілу температури (T) в багатошаровій біологічній тканині при її 
нагріванні лазерним випромінюванням. 
3. Аналіз отриманих результатів: 
• принцип поєднаного аналізу температурних і оптичних параметрів біотканин 
• інформативні показники "Pвід., Pпрох. , λвід, T1мм- T5мм" 
• технічна реалізація ідентифікації патологічних біотканин 
• чітке визначення границь патологічних новоутворень за показником" λвід" 
• локалізація патологічного новоутворення за показниками "Pвід., Pпрох. , λвід, T1мм- 
T5мм" 
Теоретичне обґрунтування етапів базується на:  
– основних принципах одержання діагностичної інформації (інформативні 
параметри, температурна адаптація об`єкту досліджень, уникнення теплових 
наведень, уникнення наведень лазерного випромінювання (р. 3);  
– особливостях розподілу температури (основні критерії – подібність і 
симетричність теплового рисунку, характер розподілу температури (р. 4);  
– методичних і клінічних аспектах досліджень біологічних тканин шлунку та 
стравоходу (р.3);  
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– визначенні основних результатів (чотири параметри від здорових біотканин 
та чотири параметри від патологічних біотканин);  
– розробці інформативних параметрів (характерна різниця температур, 
різниця сигналів(піків) флуоресценції, різниця сигналу потужності розсіяного 
випромінювання та випромінювання, що пройшло крізь біотканину). 
Налаштування лазерного комплексу. 
На цьому етапі використано теоретичні дослідження розподілу температури в 
біологічній тканині і методику проведення досліджень. 
1. Підготовка біотканини до проведення досліджень: отримують зразок 
біотканини(шлунку, стравоходу); занурюють біотканину на половину у фізичний 
розчин при температурі 20 оС у такому стані залишається на 5-10 хвилин (в 
залежності від температури приміщення) з метою температурної адаптації до умов 
проведення досліджень.  
2. Підготовка лазерного комплексу та апаратно-програмних засобів: 
вмикається ПК; вмикається лазерний комплекс; проводиться налаштування 
лазерного комплексу (п. 3.2).  
3. Визначення оптимальних параметрів лазерного випромінювання за 
виділеними критеріями (п. 3.2): висока потужність лазерного випромінювання може 
привести до надмірного нагріву біологічної тканини |Т| ≤ 60оС; що призводить до 
фото коагуляції. 
Вимірювання оптичних параметрів та характеру зміни температури вздовж 
поперечного перерізу біологічних тканин. На цьому етапі після встановлення 
основних параметрів лазерного випромінювання за розробленою методикою (п. 3.1) 
здійснюється вимірювання оптичних та характера зміни температури біотканини за 
допомогою спектрометра, вимірювача потужності і термопари, з урахуванням 
визначених критеріїв (п. 3.2). 
1. Підготовка реєструючих засобів: вмикається спектрометр (п.3.1.4) для 
зняття спектрів флуоресценції; проводиться налаштування спектрометра та 
встановлення реєструючого датчика у визначених місцях біля біотканини згідно 
методики (п. 3.2); також вмикається вимірювач потужності (п.3.1.4) для зняття 
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сигналу поглинутої та відбитої потужності лазерного фемтосекундного 
випромінювання від біотканини і встановлення реєструючого датчика у визначених 
місцях біля біотканини згідно методики (п. 3.2); крім того вмикається пристрій 
вимірювання температури (п.3.1.4) і встановлюється термопара згідно методики (п. 
3.2). 
2. За допомогою розробленої методики здійснюється зняття спектрів 
флуоресценції лазерного випромінювання від біологічної тканини (п. 4.1): в нормі 
сигнал флуоресценціїї біотканини шлунку та стравоходу має таку картину (п. 4.1, 
додаток В); в патологічній тканині шлунку та стравоходу сигнал флуоресценції має 
змінену картину (п. 4.1, додаток В).  
3. За допомогою розробленої методики здійснюється зняття сигналу 
поглинутої та відбитої потужності лазерного фемтосекундного випромінювання від 
біотканини (п. 3.3.1): в нормі сигнал поглинутої та відбитої потужності біотканини 
шлунку та стравоходу має таку картину (п. 4.2, додаток В); в патологічній тканині 
шлунку та стравоходу сигнал поглинутої та відбитої потужності має змінену 
картину (п. 4.2, додаток В). 
4. Розподіл температури по глибині біотканини стравоходу та шлунку 
отримувався за допомогою розробленої методики (п. 3.3.1): в нормі максимальна 
температура  біотканини шлунку та стравоходу досягає значення 37 °С на 10 секунді 
лазерного впливу (п. 4.3, додаток В); в патологічній тканині шлунку та стравоходу 
на 10 секунді лазерного впливу температура досягає максимального значення 40 °С 
(п. 4.3,). 
5. Збереження даних оптичних параметрів та характера зміни температури у 
електронній базі досліджень біотканин (п.3.1.3): потужність, тривалість, довжина 
хвилі лазерного випромінювання, тощо. 
Аналіз та рекомендації отриманих результатів. На цьому етапі здійснюється 
поєднаний аналіз оптичних параметрів та характеру зміни температу вздовж 
поперечного перерізу біологічних тканин. 
1. Аналіз даних отриманих на другому етапі досліджень оптичних та 
теплофізичних параметрів біотканини (Pвід., Pпрох. , λвід, T1мм- T5мм) (п. 4.1-4.5): 
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характер зміни сигналу флуоресценції, динаміка зміни температури, характер зміни 
поглинутої та відбитої потужності лазерного фемтосекундного випромінювання від 
біотканини. 
2. Формування правил і прийняття рішень як інформаційного забезпечення 
для постановки попередньої ідентифікації патологічної біотканини лікарем-
фахівцем, які базуються на таких основних критеріях: в патологічній тканині 
інтенсивність вища, ніж в здоровій, при цьому вона зростає при перемiщеннi вiд 
середини до границі пухлини до 3-х разів по відношенню до інтенсивності в 
здоровій тканині. При опроміненні області, що знаходиться на межi мiж здоровою та 
патологічною ділянками тканини зразка, лазерним короткохвильовим 
випромiнюванням в дiапазонi 380–400 нм у спектрi флуоресценції з’являються 
додаткові пiки в довгохвильовiй областi (600–700 нм); потужнiсть випромiнювання 
розсiяного зразками здорових бiотканин на 20%–30% бiльша порiвнянно з 
патологiчними зразками; патологiчнi бiотканини здатнi в бiльшiй мiрi накопичувати 
тепло(1-3оС). Таким чином, комплексний пiдхiд, що ґрунтується на дослiдженнi: 
спектрiв флуоресценцiї, потужностi розсiяного випромiнювання та випромiнювання, 
що пройшло крiзь бiологiчнi тканини, дає можливiсть вiдрiзнити патологiчнi 
тканини вiд здорових, а також визначити межi патологiчних новоутворень, що є 
принципово важливим в разi необхiдностi хiрургiчного втручання. 
5.1.3 Критерії визначення патологічного стану біотканини. Основним 
чинником ідентифікації патологічної тканини, як первинного методу ранньої 
діагностики патологічної тканини шлунку та стравоходу людини є якісний та 
кількісний аналіз отриманих параметрів та розподілу температури, що містяться в 
одержаних результатах, за такими визначеними критеріями як: – подібність і 
симетричність теплової картини, коли різниця T1мм- T5мм між патологічними та 
здоровими біотканинами температур на різних глибинах перевищує 1-3оС; – 
наявність у спектрi флуоресценції додаткових пiків в довгохвильовiй областi (600–
700 нм) – в патологічній тканині інтенсивність вища, ніж в здоровій; – потужнiсть 
випромiнювання розсiяного зразками здорових бiотканин на 20%–30% бiльша 
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порiвнянно з патологiчними зразками. Будь-яка відмінність цих параметрів свідчить 
про патологію в біотканині.  
При постановці діагнозу (ідентифікації біотканини) треба враховувати 
сукупність даних оптичних та теплофізичних параметрів біотканини (Pвід., Pпрох. , 
λвід, T1мм- T5мм), як передвісники певної патології. Крім того, внаслідок 
функціональної складності організму людини у ньому можлива наявність великої 
кількості різних станів, що також треба враховувати при аналізі та інтерпретації 
результатів досліджень. 
Отримана в такий спосіб інформація є вихідною базою для ідентифікації 
патологічних біотканин досліджень за даною технологією. 
 
5.1.4 Чинники, що впливають на результати досліджень. Зважаючи на 
складність біологічної тканини людини, як об`єкту досліджень, основними 
загальними чинниками, що впливають на результати досліджень є: малі абсолютні 
значення вимірюваних величин, великі значення внутрішніх шумів організму, вплив 
зовнішніх наведень, складність із визначення місця розташування патології.  
Одна з головних особливостей ідентифікації біологічної тканини людини з 
використанням зазначеного метода ідентифікації полягає в тому, що фахівець-лікар 
отримує лише конкретний результат досліджень:  
1. Якісна інформація – симетричність флуоресцентної картини, наявність 
флуоресцентних піків характерних для патологічної тканини,  візуальна картина 
більшого розсіяння лазерного випромінювання від здорової біотканини ніж від 
патологічної тощо. 
2. Кількісна інформація – градієнт температури, розмір патологічної зони, 
велечина інтенсивності флуоресценції, велечина розсіяної потужності лазерного 
випромінювання від біотканини тощо.  
У третьому розділі дисертації описані принципи проведення ідентифікації 
патологічних тканин (п. 3.1) та методичні аспекти досліджень (в п. 3.3), на підставі 




Флуоресцентні дослідження: зовнішні наведення від приладів освітлення та 
джерела лазерного випромінювання; наведення від збуджуючої довжини хвилі  
лазерного випромінювання. 
Термпературні дослідження: зовнішні теплові наведення від джерел 
опалення та освітлення;  відсутність встановленої оптимальної температури 
досліджень; час адаптації біотканини до встановленої температурі досліджень 20оС; 
кріплення термопари на досліджуваній глибині біотканини; інтервал часу адаптації 
наступного дослідження біотканини після опромінення лазерним випромінювання. 
Дослідження розсіяного лазерного випромінювання від біотканини : 
зовнішні теплові наведення від джерел опалення, джерела лазерного 
випромінювання та освітлення; виставлення оптимальних параметрів лазерного 
випромінювання згідно з якими проводиться дослідження. 
Крім зазначеного, при застосуванні даного методу ідентифікації патологічних 
утворень важливо враховувати такий фактор, як: неадекватна реакція здорової та 
патологічної біотканини на лазерне випромінювання, якщо біотканина пролежала 
багато часу і почалися зміни в ній, не виявляється різниця між параметрами здорової 
та патологічної біотканини.  
Після одержання, результати підлягають спільному аналізу і інтерпретації 
фахівців з метою постановки вірної ідентифікації патологічних утворень.  
 
5.2 Реалізація розробленої технології ідентифікації патологічних біотканин 
людини 
Практична реалізація запропонованої технології надає можливість виявлення 
патологічної біотканини в організмі людини на ранній стадії. Особливо це важливо 
при діагностуванні раку, що призводить до летальних наслідків.  
Реальні можливості комплексної технології ідентифікації патологічної 
біотканини продемонстровані при вирішенні задач дослідження патології біотканин 
стравоходу та шлунку.  
Найбільшу інформативність параметри мають при проведенні досліджень 
майже відразу після надходження біотканини від пацієнта. Справа в тому, якщо 
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біотканини пролежать дуже великий час в них розпочнуться патологічні зміни які в 
свою чергу змінять картину отриманих параметрів.  
Незважаючи на велику кількість робіт, присвячених вивченню флуоресценції 
біологічних тканин під дією лазерного випромінювання, пов`язаних зі зміною 
флуоресцентного сигналу лазерного випромінювання при попаданні на патологічну 
біотканину, у доступній науковій літературі нами не виявлено, а саме: збудження 
фемтосекундним лазерним випромінюванням зі змінною довжиною хвилі, 
сукупного аналізу патологічної біотканини за чотирма параметрами (Pвід., Pпрох. , λвід, 
T1мм- T5мм). 
На підставі отриманих результатів були проведена пробна діагностика 
патологічної тканини по сигналу флуоресценції при проведенні досліджень 








На рисунку 5.1 показані фотографії, які зроблені під час процесу діагностики. 
На перших чотирьох фотографіях світло від ендоскопу ввімкнене для візуального 
спостереження проходження ендоскопу по стравоходу, а на двох останніх 
фотографіях джерело освітлення вимкнено для збору інформації картини спектрів 
флуоресценції. 
Дослідження проводилися за допомогою ендоскопа рис.5.2-5.3 в який 
розмістили джгут з двох оптоволокон, по одному з оптоволокна проходило лазерне 
випромінювання довжиною хвилі 400нм.  
  
Рис 5.2 Фотографія ендоскопу Рис 5.3 Схематичне зображення 
поперечного перерізу ендоскопічного 
зонда. 
 
Завдяки другому оптоволокну було можна отримати сигнал флуоресценції 
біологічної тканини стравоходу. Результат флуоресценції патологічної та здорової 




Рис. 5.4 Спектри флуоресценції патологічної та здорової біотканини стравоходу. 
1 – Флуоресценція здорової тканини. 
2 – Флуоресценція пухлини недалеко від границі 
3 – Флуоресценція границі пухлини  
Відмінністю здорової біотканини від патологічної на даному графіку 
(див. рис.5.4) є підсилення інтенсивності в діапазоні 475-525нм. та поява піку 
інтенсивності в діапазоні 625-650 нм. 
На підставі попередніх досліджень застосування даної методики можна 
зробити висновок про можливість застосування флуоресцентної діагностики, як 
допоміжний спосіб ідентифікації патологічних утворень.  
Перевірка всіх інших параметрів досліджених у роботі була неможлива в 
зв’язку з складною процедурою отримання дозволів на проведення дослідження у 
реальному часі в медичних установах. 
Перспективами використання даного дослідження є: 
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1. Проста візуалізація меж пухлини. 
2. Можливість застосування в лікарській практиці для візуального контролю 
оперативного втручання. 
3. Діагностична значимість лазерного флуоресцентного дослідження в 
диференціальної діагностики різних пухлин. 
Реалізація даної роботи була втілена в двох актах впровадженнях, що наведені 
в додатках. 
 
5.3 Шляхи розширення функціональних можливостей використання 
фемтосекундного лазерного випромінювання для діагностики біологічних 
тканин 
Важливим напрямом цієї роботи є пошук, відбір та впровадження в практику 
нових сучасних медичних діагностичних методів і засобів їх реалізації, які надають 
можливість неінвазивно і на ранніх стадіях визначати наявність, або тенденцію 
розвитку різних патологій.  
Як було вказано вище, дослідження проводилися в діапазоні довжин хвиль: 
300-500 нм, та 600-1000 нм. Як видно, існує спектральний діапазон, що не був 
задіяний в дослідженнях. Це пов'язано з технічними характеристиками 
фемтосекундного комплексу. В зв'язку з цим, з метою дослідження біологічних 
тканин в спектральній області, яка відсутня у фемтосекундному виаромінюванні, 
було запропоновано метод отримання збуджуючого випромінювання в діапазоні 
довжин хвиль 500-600 нм. Для цього було проведено дослідження спектрів 
фотолюмінесценції світлодіодних напівпровідникових гетероструктур з 
множинними квантовими ямами GaN / InGaN.  
Дослідження спектрів фотолюмінесценції епітаксійних структур з 
четирехперіоднимі InGaN / GaN-МКЯ проводилося при температурі 20˚С. Зразки 
були надані групою вчених з інституту мікроприборів НАН Украини. Як джерело 
збудження (див. рис.5.5) використовувалося випромінювання третьої гармоніки 
(ТHG) фемтосекундного лазера Mirra Optima 900-F, яке відповідало довжині хвилі 
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302 нм. Фемтосекундний лазер Mirra Optima 900-F генерував послідовність 
імпульсів на довжині хвилі 906 нм тривалістю 80 фс і частотою повторення 76 МГц 
при середній потужності 500 мВт. Пікова інтенсивність збуджуючих імпульсів ТHG 
становила 25 Вт / см2 при тривалості імпульсів більше 0,5 пс і середньої потужності 
менше 1 мВт, при цьому частота проходження імпульсів зберігалася незмінною. 
Реєстрація фотолюмінесценції проводилася спектрометром Action Spectra Pro 2500 з 
експозицією 5 с з кроком 25 нм. 
 
 
Рис.5.5 Блок-схема установки по дослідженню фотолюмінесценції 
гетероструктур 
Виявилося, що ефективність випромінювання фотолюмінесценції множинних 
квантових ям на "плоских" нанотемплатних шарах GaN на порядок нижче 
інтенсивності, отриманої на наностержня. При цьому максимум випромінювання від 
множинних квантових ям на наностержня був зсунутий на 67 нм в довгохвильову 




Рис.5.6 Спектри фотолюмінесценції МКЯ GaN / InGaN на "планарних" 
GaN нанотемплатних шарах (а) і на системі наностержней (б), отримані при 
збудженні випромінюванням третьої гармоніки фемтосекундного лазера (λ = 
302 нм) 
 
Таким чином розроблені зразки групою вчених з інституту мікроприборів 
НАН Украини на чолі з Осінським Володимиром Івановичем дають можливість 
розробити світодіоди які буду випромінювати в діапазоні довжин хвиль 500-600 нм. 
Дослідження в цій області уже привели до низьки важливих наукових результатів та 
успішних застосувань. Присуджена Нобелівська премія з фізики в 2014 році за 
створення синіх світлодіодів японцями Исаму Акасака, Хіросі Амано і Сюдзі 
Накамури (громадянин США). Ці наукові результати дають нам можливість 








Висновки до розділу 5 
Як було показано вище, одним з ефективних методів лікування людини і 
населення від раку в цілому є завчасна рання діагностика раку. Серед широкого 
комплексу профілактичних заходів важлива роль належить до оперативного 
спостереження (моніторингу) in vivo за станом основних біологічних параметрів 
показників організму, що є ранньою діагностикою та метою даної дисертаційної 
роботи. В данному розділі зазначені рекомендації з використання отриманих 
закономірностей оптичних параметрів та характеру зміни температури біологічних 
тканин для ранньої діагностики патологічних утворень. Також проведено пробну 
діагностику патологічної тканини за сигналом флуоресценції при проведенні 
досліджень новоутворень стравоходу. За результатом діагностики можна зробити 
висновок про можливість застосування флуоресцентної діагностики, як допоміжний 








В дисертаційній роботі вирішено наукову задачу створення високоефективної 
методики діагностики здорових та патологічних біотканин на основі 
фемтосекундного лазера зі змінною довжиною хвилі. 
Одержано наступні основні результати: 
1. Адаптована фізична та математична модель теплового стану багатошарової 
біологічної тканини при її нагріванні лазерним випромінюванням з врахуванням 
його поглинання та розсіювання напівпрозорим середовищем оточеним 
напівпрозорими дифузно-відбивальними границями. 
2. Розроблена числова модель, яка необхідна для проведення числового аналізу 
для визначення розподілу температури, градієнтів температури та густини теплових 
потоків в залежності від параметрів системи (геометричних, фізичних, умов 
зовнішнього теплообміну та ін.). 
3. Розроблена експериментальна медико-біологічна дослідницька установки на 
базі фемтосекундного лазера для дослідження оптичних параметрів  та характеру 
зміни температури патологічних та здорових біотканин. 
4. На основі розробленої методики виконано комплексний аналіз взаємодії 
лазерного випромінювання фемтосекундної тривалості з біологічними тканинами та 
отримані параметри(Pвід., Pпрох., λвід, T), що дозволяють ідентифікувати патологічну 
біотканину більш точно ніж існуючі методи діагностики. 
5. Проведені експериментальні дослідження підтвердили адекватність 
запропонованої моделі визначення розподілу температури, градієнтів температури та 
густини теплових потоків в біологічних тканинах під впливом лазерного 
випромінювання. 
6. Експериментально виявлено чітку вiдмiннiсть спектрiв флуресценцiї 
патологічних та здорових бiотканин за iнтенсивнiстю (в патологiчнiй тканинi 
iнтенсивнiсть вища, нiж в здоровiй, при цьому вона зростає при перемiщеннi вiд 
середини до границi пухлини до 3-х разiв по вiдношенню до iнтенсивностi в 
здоровiй тканинi). При опромiненнi областi, що знаходиться на межi мiж здоровою 
та патологiчною дiлянками тканини зразка,  лазерним короткохвильовим 
137 
 
випромiнюванням в дiапазонi 380–400 нм, у спектрi флуоресценцiї з’являються 
додатковi пiки в довгохвильовiй областi (600– 700 нм). 
7. Встановлено, що потужнiсть випромiнювання розсiяного зразками здорових 
бiотканин на 20%–30% бiльша порiвнянно з патологiчними зразками, внаслiдок 
того, що патологiчна тканина має бiльший коефiцiєнт поглинання. Це, в свою чергу, 
приводить до бiльшого нагрiвання патологiчної бiотканини пiд час експозицiї 
лазерним випромiнюванням. 
8. Встановлено кутову закономiрнiсть поширення неперервного та 
фемтосекундного лазерного випромiнювання крiзь бiотканини, яка характерна для 
рiзних типiв бiотканин. А саме, пройшовши випромiнювання на рiвнi 0,5 вiд 
максимального значення та вище можна умовно вiдобразити як випромiнювання, що 
проходить в тiлесний кут 30∘ для неперервного режиму та в кут 60∘ для 
фемтосекундного режиму. 
9. Показано, при дослідженні характера зміни температури бiотканин під дією 
імпульсного лазерного випромінювання фемтосекундної тривалості, що патологiчнi 
бiотканини здатнi в бiльшiй мiрi накопичувати тепло, внаслiдок змiн їх 
морфологiчних та гiстологiчних параметрiв. Отже, за теплофiзичними 
властивостями можна встановити патологiю бiотканин. 
10. Розроблено методику та рекомендації з використання отриманих 
закономірностей оптичних параметрів та характеру зміни температури біологічних 
тканин для ранньої діагностики патологічних утворень. 
Таким чином, комплексний пiдхiд, що ґрунтується на дослiдженнi: спектрiв 
флуоресценцiї, потужностi розсiяного випромiнювання та випромiнювання, що 
пройшло крiзь бiологiчнi тканини, дає можливiсть вiдрiзнити патологiчнi тканини 
вiд здорових, а також визначити межi патологiчних новоутворень, що є принципово 
важливим в разi необхiдностi хiрургiчного втручання. В свою чергу, аналiз кутового 
розподiлу поширення лазерного випромiнювання в бiотканинах, дозволяє визначати 
величину густини потужностi для рiзних бiотканин, що є важливим в розрахунках 
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